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RESUMO 
Este trabalho consiste na construção e desenvolvimento de cinco dispositivos 
microfluídicos contendo canais feitos por fios de algodão hidrofílicos e detecção 
eletroquímica dos analitos (µTED). Os dispositivos foram fabricados por processos 
simples, empregando materiais de baixo custo e de fácil aquisição, visando a aplicação 
em análises de microfluxo com o transporte das soluções nos canais microfluídicos sendo 
feito apenas pela ação capilar e gravitacional. O µTED-1 foi empregado na determinação 
simultânea de acetaminofeno e diclofenaco por amperometria de múltiplos pulsos com 
eletrodos compostos por cilindros de grafite. O µTED-2 foi utilizado na detecção 
cronoamperométrica de naproxeno, sendo obtida uma frequência analítica de 208 
injeções por hora e uma geração de resíduo de apenas 40,0 µL por análise. No µTED-3, 
um biossensor enzimático seletivo para glicose e composto por um filme de poli (O-
Toluidina) e glicose oxidase foi integrado ao dispositivo, o qual foi empregado na 
determinação dos níveis de glicose contidos em amostras de lágrimas. O µTED-4 foi 
utilizado na determinação de misturas contendo ácido ascórbico e dopamina, através de 
separações cromatográficas realizadas nos próprios fios de algodão (contendo grupos 
carboxílicos) que compõe o canal microfluídico do dispositivo e detecção por 
cronoamperometria empregando eletrodos de Au também construídos diretamente nos 
fios do canal microfluídico. Além disso, o dispositivo foi aplicado na separação e 
determinação seletiva de ácido ascórbico e dopamina em amostras de lágrimas. Por fim, 
o µTED-5 foi construído em uma plataforma versátil e totalmente portátil, contendo um
sistema de medida cronoamperométrico miniaturizado, o qual possuía alimentação 
elétrica feita por baterias e transmissão dos dados via USB ou bluetooth. Três tipos 
diferentes de eletrodos foram empregados neste dispositivo: eletrodos de grafite, eletrodo 
de carbono impresso e eletrodos de Au. Os dispositivos microfluídicos construídos neste 
trabalho permitiram a realização de análises eletroquímicas em microfluxo com um baixo 
custo, pequena geração de resíduos e com um bom desempenho analítico. 
Palavras chave: dispositivos microfluídicos, fios de algodão, técnicas eletroquímicas, 
análises em microfluxo. 
ABSTRACT 
This work consists of the construction and development of five microfluidic devices 
containing channels made by hydrophilic cotton threads and electrochemical detection of 
analytes (μTED). The devices were manufactured by simple processes, using low cost 
and easy acquisition materials, aiming to application in microflow analyses with the 
transport of the solutions in the microfluidic channels made only by capillary and 
gravitational action. The μTED-1 was used in the simultaneous determination of 
acetaminophen and diclofenac by multiple pulse amperometry with electrodes composed 
of pencil leads. The µTED-2 was employed in the chronoamperometric detection of 
naproxen, obtaining an analytical frequency of 208 injections per hour and a waste 
generation of only 40.0 μL per analysis. In the μTED-3, a glucose selective enzyme 
biosensor composed of poly (O-Toluidine) and glucose oxidase was integrated into the 
device, which was used to determine the glucose levels contained in tear samples. The 
µTED-4 was used in the determination of mixtures containing ascorbic acid and dopamine 
by means of chromatographic separations made in the cotton threads (containing 
carboxylic groups) that makes up the microfluidic channel of the device and detection by 
chronoamperometry using Au electrodes also constructed directly on the threads of the 
microfluidic channel. In addition, the device was applied in the separation and selective 
determination of ascorbic acid and dopamine in tear samples. Finally, the μTED-5 was 
built on a versatile and fully portable platform, containing a miniaturized 
chronoamperometric measurement system, which had electric power supplied by 
batteries and data transmission via USB or bluetooth. Three different types of electrodes 
were used in this device: graphite electrodes, screen printed electrode and Au electrodes. 
The microfluidic devices constructed in this work allowed the accomplishment of 
electrochemical analyses in microflow with a low cost, small waste generation and with a 
good analytical performance. 
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A microfluídica é o campo da pesquisa que envolve a manipulação precisa de 
pequenos volumes de líquidos em canais com dimensões micrométricas, permitindo o 
desenvolvimento de dispositivos microfluídicos de análise com tamanho extremamente 
reduzido. 
A utilização de sistemas miniaturizados é uma tendência evidente no nosso 
cotidiano e em muitas áreas da ciência (inclusive na química), com os dispositivos 
microfluídicos trazendo uma série de vantagens, facilidades e aprimoramentos às 
técnicas analíticas.1 Dentre todas, as análises em fluxo estão entre as técnicas que mais 
se beneficiam com a miniaturização dos dispositivos de medida, apresentando diversas 
melhorias quando comparada as plataformas tradicionais, tais como menor consumo de 
reagentes e amostras, pequena geração de resíduos, análises mais rápidas e sistemas 
com maior portabilidade.2,3 
Os dispositivos miniaturizados permitem também a realização de análises em 
fluxo de uma maneira mais “verde”, ou seja, mais amigável ao meio ambiente, a qual é 
uma tendência mundial na Química Analítica, e tem por base o uso de metodologias com 
consumo reduzido de reagentes e/ou geração de resíduos tóxicos para a saúde humana 
e para o meio ambiente.4 
No entanto, os elevados custos e a complexidade na fabricação dos dispositivos 
microfluídicos e dos seus assessórios, ainda impedem o seu emprego em larga escala. 
Tradicionalmente, a construção das plataformas microfluídicas se baseia nos materiais 
inorgânicos (silício e o vidro)5,6 ou nos diversos tipos de polímeros (elastômeros e 
termoplásticos),7-10 com o emprego de processos de microfabricação baseados em 
equipamentos altamente especializados para a construção dos canais microfluídicos com 
os mais variados perfis e de uma maneira exata e reprodutível.11 
Além disso, para a realização de ensaios em microfluxo, o transporte dos fluidos 
apresenta-se como um dos principais desafios, visto que são necessários o uso de 
microbombas ou de um sistema de bombeamento externo, os quais normalmente são 
difíceis de integrar aos canais microfluídicos dos dispositivos.12,13 
Desta forma, os fios de algodão surgiram como um material promissor para a 
construção de dispositivos microfluídicos simples e de baixo custo para a realização de 
microanálises em fluxo, devido a características como alta disponibilidade, construção de 
sistemas miniaturizados sem a necessidade de equipamentos de microfabricação e 
transporte de líquidos por capilaridade, dispensando a necessidade de integração de 
qualquer sistema de bombeamento mecânico.14 
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Os fios de algodão possuem também algumas importantes vantagens com 
relação ao papel (outro material celulósico empregado na fabricação de dispositivos 
microfluídicos de baixo custo), tal como maior flexibilidade e facilidade na construção de 
estruturas microfluídicas 3D, alta resistência mecânica mesmo quando molhados e 
formação de canais microfluídicos sem a necessidade de construção de barreiras 
hidrofóbicas.15 
Além de materiais baratos e processos de fabricação simples, os dispositivos 
microfluídicos de baixo custo requerem um método de detecção com fácil adaptação as 
plataformas em miniatura. Entre as técnicas que normalmente são utilizadas em ensaios 
analíticos, as técnicas eletroquímicas apresentam algumas vantagens significativas para 
a sua utilização em dispositivos de microanálises, como alta sensibilidade (a qual não é 
afetada pela miniaturização das plataformas de medida), resposta rápida, fácil integração 
dos eletrodos aos canais microfluídicos, além de configurações eletrônicas simples, 
facilmente miniaturizadas e com um menor custo quando comparado com as outras 
técnicas de detecção.16,17 
Desta forma, o presente trabalho tem como proposta a construção e 
desenvolvimento de dispositivos microfluídicos eletroanalíticos simples e de baixo custo 
(μTED) baseados na integração de fios de algodão hidrofílicos com as técnicas 
eletroquímicas. Estes sistemas foram utilizados nas análises em microfluxo sem o 
emprego de nenhum sistema de bombeamento mecânico, utilizando apenas 
bombeamento passivo das soluções pela ação capilar dos fios de algodão e auxiliada 
pela força gravitacional. Assim, de modo explorar a versatilidade e potencialidade dos 
dispositivos microfluídicos construídos com fios de algodão e avaliar o desempenho 
analítico dos mesmos, o trabalho foi dividido em cinco partes, cada qual possuindo 
objetivos distintos e se baseando em um µTED com características diferentes:  
Parte I - µTED-1: avaliação da montagem do dispositivo microfluídico e detecção 
de compostos por amperometria de múltiplos pulsos (MPA);  
Parte II - µTED-2: otimização das características do dispositivo para a realização 
de análise por injeção em microfluxo (µFIA) com alta frequência analítica e detecção por 
cronoamperometria;  
Parte III - µTED-3: integração ao dispositivo microfluídico de um biossensor 
amperométrico seletivo para glicose baseado em poli (O-Toluidina) (PTB) e glicose 
oxidase (GOx);  
Parte IV - µTED-4: realização de separações cromatográficas de compostos por 
troca iônica ao longo do canal microfluídico (fios de algodão) do dispositivo e detecção 
por cronoamperometria;  
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Parte V - µTED-5: construção de um dispositivo microfluídico totalmente portátil 
em uma plataforma 3D versátil, com a integração dos canais microfluídicos baseados em 
fios de algodão a um sistema eletrônico miniaturizado de análise com alimentação 




É definida como a ciência e tecnologia que tem por objetivo manipular pequenas 
quantidades de fluidos (entre μL e nL) no interior de canais com dimensões 
micrométricas, sendo que a ciência se ocupa em estudar o comportamento dos fluidos 
nos canais e a tecnologia se dedica a fabricação dos dispositivos ou sistemas 
microfluídicos, visando uma posterior aplicação.18  
O desenvolvimento da microfluídica teve início no começo da década de 1950, 
com estudos realizados para a manipulação de pequenas quantidades de líquidos, na 
faixa de nanolitros a picolitros, fornecendo a base para a tecnologia atual de jato de 
tinta.19 Já o primeiro dispositivo analítico miniaturizado foi apresentado por Terry et al.20 
em 1979, o qual consistia de um sistema miniaturizado de cromatografia a gás construído 
em uma lâmina circular de silício com 5 cm de diâmetro, contendo uma válvula de injeção 
e uma coluna de separação de 1,5 m de comprimento, além de um detector de 
condutividade térmica fabricado em uma lâmina de silício mecanicamente prensada 
sobre a coluna de separação. Porém, mesmo apresentando um tamanho reduzido e 
separações rápidas, o dispositivo proposto por Terry et al. não gerou interesse da 
comunidade científica, provavelmente devido a falta de experiência tecnológica dos 
cientistas com dispositivos em miniatura. Assim, durante a década de 1980, os trabalhos 
se concentraram quase que exclusivamente no desenvolvimento de componentes em 
miniatura, tais como microbombas, microválvulas e sensores químicos.21 
A retomada nas pesquisas com dispositivos analíticos em miniatura ocorreu no 
início da década de 1990, com o desenvolvimento do primeiro sistema microfluídico de 
cromatografia líquida de alta eficiência (high performance liquid chromatography - HPLC), 
fabricado em uma base de silício de 5 x 5 cm contendo uma coluna tubular aberta e um 
detector condutométrico, além de conexões externas para bombas e válvulas para 
aplicação de pressão.22 Ainda neste período, surgiu o conceito de micro sistemas para 
análises totais (micro total analysis systems - µTAS) ou laboratório em um chip (lab-on-a-
chip - LOC), os quais tinham como objetivo a integração de várias etapas analíticas (tais 
como introdução e pré-tratamento das amostras, reações químicas, separações 








O alto grau de miniaturização dos dispositivos microfluídicos traz uma série de 
benefícios para a realização de ensaios analíticos. Uma das vantagens principais é a 
redução no volume necessário de amostras, solventes e reagentes para a realização das 
medidas. Comparado com um sistema convencional, um dispositivo microfluídico 
apresenta uma redução no volume de algumas ordens de grandeza (redução de mililitros 
para nanolitros), permitindo a realização de análises em volumes extremamente 
pequenos (medidas em uma única célula, ensaios forenses, etc), reduzindo 
drasticamente o consumo de reagentes caros e possibilitando o desenvolvimento de 
ensaios com produtos químicos perigosos, tais como traçadores radioativos.21,27 
Além disso, os dispositivos microfluídicos apresentam diversas outras vantagens, 
tais como alta portabilidade (com possibilidade de análises em campo), maior capacidade 
de paralelização, multiplexação e automação, menor consumo de espaço laboratorial, 
redução no risco de contaminação, rapidez nas análises, possibilidade de realizar 
separações com alta resolução, grande quantidade de informação (realização de diversos 
ensaios simultâneos), menor consumo de energia e menor custo por análise.25,28,29 
Um importante parâmetro que se beneficia da miniaturização das plataformas de 
análise é a razão entre o volume de solução presente nos canais microfluídicos e o 
volume que está em contato com as paredes dos canais (surface-to-volume-ratio ou 
SVR), visto que em dispositivos microfluídicos a SVR chega a ser dez mil vezes maior, 
com as interações soluto/parede dos canais tornando-se dominantes, possibilitando 
assim uma maior eficiência nas análises onde o contato com a superfície dos canais é 
importante, como em ensaios de imuno-afinidade, cromatografia ou detecção 
eletroquímica.30 
O comportamento dos fluidos em dispositivos miniaturizados de análise possuem 
algumas características interessantes, sendo diferente da hidrodinâmica em macro 
escala. Em micro escala, o fluxo é completamente laminar, pois a viscosidade dos fluidos 
torna-se dominante sobre as forças inerciais, sendo este fenômeno quantificado pelo 




μ       (1) 
 
onde ρ é a densidade do fluido, ν é a velocidade média do fluxo, 𝑑 é o diâmetro do canal 
e µ é a viscosidade cinemática do fluido.31 
Valores de Re acima de 2000 caracterizam o fluxo como turbulento e menores 
que 1000 indicam fluxos de natureza laminar, enquanto números de Re entre 1000 e 
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2000 descrevem fluxos transitórios (alternados entre laminar e turbulento). Em 
dispositivos microfluídicos, o número de Reynolds apresenta-se muito baixo, com valores 
menores que 1 (geralmente entre 10-3 e 10-5), indicando um fluxo completamente laminar. 
Ele possui como principal vantagem, um controle preciso das variáveis do fluido, tais 
como velocidade, tensão de cisalhamento, temperatura e concentração de produtos 
químicos, o que é difícil de conseguir em dispositivos em macro escala.32,33  
Outra característica interessante apresentada em dispositivos microfluídicos diz 
respeito ao transporte de massa do soluto, o qual é predominantemente feito por difusão, 
como descrito pelo número de Péclet (Pe), que é calculado de acordo com a seguinte 
equação: 
 
Pe = UaHD        (2) 
 
onde Ua é a velocidade média do fluxo, H é o comprimento característico do sistema 
perpendicular à direção do fluxo e D é o coeficiente de difusão da partícula ou molécula 
de interesse.34 A transição de um transporte de massa por difusão para um transporte de 
massa por advecção ocorre em um valor de Pe de 1. Os dispositivos microfluídicos 
apresentam valores de Pe muito baixos, com a difusão tornando o modo dominante no 
transporte de massa, característica que é utilizada tanto para a misturar de forma eficaz 
líquidos miscíveis, quanto para separar pequenas moléculas de objetos maiores (tal 
como esferas ou células) nos chamados filtros H, ou ainda para melhorar a eficiência das 
separações cromatográficas realizadas em sistemas em miniatura, devido ao aumento do 
transporte de massa difusivo do analito da fase líquida para a fase sólida estacionária.30,35 
 
1.2.2 Funções e aplicações 
 
Dependendo das necessidades da análise a ser feita, os dispositivos 
microfluídicos devem ser capazes de desempenhar algumas funções ou operações 
básicas, das quais as principais incluem o preparo de amostra, a separação de 
compostos, o transporte dos líquidos e a detecção das espécies de interesse. As funções 
requeridas e o objetivo geral da análise irão definir a configuração, os componentes e a 
complexidade do dispositivo microfluídico a ser utilizado.36 
Devido a características das amostras como volume limitado, matriz contendo 
espécies potencialmente interferentes e baixas concentrações do analito, é fundamental 
a aplicação das etapas de preparo da amostra e/ou separação dos compostos.37 Com 
relação ao preparo das amostras, vários processos já estão integrados aos dispositivos 
microfluídicos. Os mais importantes incluem os processos de extração e purificação 
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(principalmente com o uso de extração em fase sólida, empregando a extração em fase 
reversa ou extração por afinidade alvo-receptor),38-40 pré-concentração utilizando 
características de analito como carga, afinidade, mobilidade e tamanho (através do 
emprego de gradientes de temperatura, métodos de varredura que utilizam uma fase 
pseudo-estacionária, métodos de exclusão ou através das técnicas de eletroforese),41 e 
ainda processos de marcação (utilizando os métodos de derivatização).42 
Para a separação de compostos, as principais técnicas integradas nos 
dispositivos microfluídicos incluem a cromatografia, a eletroforese e o fracionamento. 
Inicialmente, os sistemas eletroforéticos miniaturizados foram os que ganharam maior 
atenção, devido a capacidade de realizar separações de uma ampla gama de analitos, 
com resposta rápida, boa resolução e sem a necessidade de partes móveis.43 Os 
dispositivos eletroforéticos em miniatura permitem a fabricação de diversos canais 
microfluídicos integrados em uma única plataforma, diferentemente dos instrumentos 
convencionais, os quais consistem de um ou mais canais capilares discretos.44 As formas 
de eletroforese mais empregadas em sistemas miniaturizados incluem a eletroforese 
capilar,45 a eletroforese em gel46 e a focalização isoelétrica.47  
A cromatografia líquida também foi integrada nos dispositivos microfluídicos, 
alcançando importantes progressos ao longo do tempo, com a possibilidade de uma 
ampla variedade de modos de separação através do emprego de diferentes suportes, 
sendo que os mais utilizados em microfluídica incluem as colunas empacotadas com 
partículas, colunas compostas por arranjos de pilares e colunas monolíticas.48-50 Métodos 
híbridos entre cromatografia e eletroforese também foram integrados em plataformas 
microfluídicas, com destaque para a eletrocromatografia capilar51 e a cromatografia 
eletrocinética micelar.52  
Por fim, os métodos de separação baseados em fracionalização têm sido 
empregados em dispositivos microfluídicos, com a fracionalização isoelétrica digital (a 
qual emprega membranas pH-específicas separadas para concentrar os analitos com 
base em seus pontos isoelétricos)53 e a fracionalização fluxo-campo (com a separação 
das partículas através de um campo perpendicular à direção do fluxo)54 sendo os 
principais exemplos. 
Para a manipulação dos fluidos nos dispositivos microfluídicos, três componentes 
são normalmente empregados: microbombas, microválvulas e misturadores, os quais são 
classificados em sistemas ativos ou passivos, de acordo com a necessidade ou não do 
emprego de energia ou equipamentos externos, respectivamente.55 As microbombas têm 
a função de gerar e facilitar o fluxo das soluções ao longo dos dispositivos microfluídicos, 
sendo que a integração destes componentes permite a redução e em alguns casos até a 
eliminação dos equipamentos externos de bombeamento, além de possibilitar a 
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diminuição no volume morto das soluções presentes na interface com os canais 
microfluídicos.56 As principais microbombas empregadas em dispositivos microfluídicos 
incluem os sistemas passivos baseados na ação capilar,57,58 tensão superficial do fluido,59 
força gravitacional60 e fluxo desgaseificado com poli(dimetilsiloxano) (PDMS).61 Os 
sistemas ativos incluem as microbombas eletrosmótica,62 pneumática-peristáltica,63 
eletrohidrodinâmica,64 acústica65 e magnetohidrodinâmica.66  
Já as microválvulas têm a importante função de controlar o movimento e a direção 
do fluxo das soluções, sendo o PDMS o material mais utilizado para a fabricação destes 
componentes, os quais também podem ser construídos com outros materiais 
termoplásticos ou compostos híbridos formados pela combinação de vidro e as diferentes 
formas de polímeros.67 As principais microválvulas utilizadas em dispositivos 
microfluídicos incluem as válvulas passivas de retenção68 e expansão capilar69 e as 
válvulas ativas pneumáticas,70 de mudança de fase71 e magnética.72  
Para a mistura de soluções e analitos nos dispositivos microfluídicos, são 
empregados misturadores, os quais baseiam-se no processo de difusão das espécies, 
visto que o tamanho reduzido dos canais e o fluxo laminar dificultam a utilização dos 
mecanismos convencionais de mistura. Diversas configurações foram desenvolvidas com 
o objetivo de combinar múltiplas amostras de forma rápida e simples, sendo que os 
principais misturadores passivos são aqueles em forma de T ou Y, e os que têm como 
mecanismo de atuação a laminação e advenção caótica,73 além dos misturadores ativos 
baseados na eletrocinética, acústica ou magnetohidrodinâmica.74 
Por fim, outra função necessária nos dispositivos microfluídicos diz respeito a 
detecção das espécies de interesse, sendo um dos processos mais importantes e 
desafiadores, visto o alto grau de miniaturização das plataformas de microanálise. As 
características que um detector precisa ter em um sistema microfluídico incluem alta 
sensibilidade e boa razão sinal/ruído, capacidade de detecção em volumes mínimos 
(entre µL e fL) e tempo de resposta rápida.30 Assim, as técnicas que geralmente são 
incorporadas aos dispositivos microfluídicos e que apresentam bom desempenho incluem 
a fluorescência induzida por laser,75 quimiluminescência,76 eletroquimiluminescência,77 
detecção eletroquímica (condutometria, potenciometria e amperometria),78-80 
espectrometria de massa (ionização por electrospray - ESI e ionização e dessorção a 
laser assistida por matriz - MALDI),81,82 espectroscopia Raman amplificada por superfície 
(SERS)83 e detecção através de biossensores (ressonância de plasma de superfície, 
microbalança de cristal de quartzo, amperometria e biossensor térmico).84-87 
Desta forma, com todas as funções apresentadas pelos dispositivos 
microfluídicos, estas plataformas possuem uma ampla diversidade de aplicações, as 








Em microescala, as propriedades superficiais dos materiais utilizados como base 
para a construção dos canais microfluídicos são muito amplificadas, podendo conferir 
funções únicas aos dispositivos ou levar a problemas que não seriam encontrados em 
macroescala (em sistemas de análise convencional).32,34,93 Assim, para um bom 
desempenho do dispositivo microfluídico a ser construído, os principais fatores a serem 
considerados na escolha do material incluem a função requerida, grau de integração e 
aplicação, além de propriedades como flexibilidade, permeabilidade do ar, condutividade 
elétrica, adsorção não específica, compatibilidade celular, transparência óptica e 
compatibilidade com o solvente.88 Desta forma, os materiais mais utilizados na 
construção de dispositivos microfluídicos são divididos em três classes: materiais 
inorgânicos, polímeros e papel. 
Os materiais inorgânicos (silício e vidro) foram os primeiros compostos utilizados 
na fabricação de dispositivos microfluídicos, através do emprego das técnicas de 
fotolitografia, deposição de metais e gravuras via úmida ou seca.94 Devido a resistência 
aos solventes orgânicos, facilidade no depósito de metais, alta condutividade térmica e 
mobilidade eletrosmótica estável, os dispositivos microfluídicos baseados em silício e 
vidro são utilizados principalmente em eletroforese capilar,95 em micro-reações,96 
formação de gotículas97 e na extração com solventes orgânicos.98 Porém, estes materiais 
possuem algumas limitações críticas que restringem a sua ampla aplicação na 
microfluidica, tais como o elevado custo de fabricação dos dispositivos, necessidade de 
utilização de produtos químicos perigosos (como o ácido fluorídrico), dificuldade na 
junção das partes dos dispositivos (necessidade de altas temperaturas e altas pressões), 
impossibilidade na permeação de gases e dificuldade na integração e/ou construção de 
microválvulas e microbombas.99 
Como alternativa para o silício e o vidro, os diversos tipos de polímeros tornaram-
se os materiais mais utilizados para a construção de dispositivos microfluídicos, devido a 
características como custo de fabricação menor quando comparado com os materiais 
inorgânicos, possibilidade de produção em massa e facilidade na alteração de sua 
formulação para a realização de modificações químicas superficiais.100 Uma grande 
variedade de processos de fabricação são empregados para a construção de dispositivos 
microfluídicos poliméricos, os quais incluem ablação a laser, gravura por plasma, 
moldagem por injeção, termoformagem, fundição, gravação a quente, estereolitografia, 
usinagem de precisão, entre outros.101,102  
De acordo com as propriedades físicas, os polímeros utilizados em dispositivos 
microfluídicos podem ser classificados em elastômeros e termoplásticos. Os elastômeros 
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deformam facilmente quando uma força externa é exercida, porém, voltam à forma 
original quando a mesma é retirada. O principal exemplo de elastômero é o PDMS, que é 
o material mais utilizado em microfluídica, possuindo como principais características a 
possibilidade da construção de canais com resolução nanométrica a partir de modelos 
fotossensíveis, montagem de estruturas microfluídicas multicamadas pelo simples 
empacotamento das camadas individuais do polímero, além da fácil integração de outros 
componentes, tais como microbombas e microválvulas.103-105  
A outra classe de polímeros é composta pelos termoplásticos, os quais possuem a 
propriedade de alterar seu formato quando aquecidos, característica importante durante 
os processos de moldagem dos dispositivos microfluídicos.106 Os principais 
termoplásticos utilizados em microfluídica são o polimetilmetacrilato (PMMA), 
policarbonato (PC), poliestireno (PS), polietileno tereftalato (PET) e o cloreto de polivinila 
(PVC),107,108 os quais apresentam boa resistência a álcoois, mas são incompatíveis com 
outros solventes orgânicos, tais como cetonas e hidrocarbonetos. Outra característica 
desta classe de polímeros diz respeito a sua rigidez, o que dificulta a fabricação de 
componentes integrados aos dispositivos microfluídicos, tais como diafragmas e 
microválvulas.109 
Assim, desde 2007, quando Martinez et al.110 apresentou o primeiro dispositivo 
microfluídico construído em papel com a formação de canais hidrofílicos definidos por 
barreiras hidrofóbicas, a utilização deste material para a realização de microanálises 
apresentou um crescimento exponencial, devido a simplificação, aos menores custos de 
fabricação e a maior portabilidade das plataformas construídas com esse material.111 
Além disso, o papel possui diversas outras características favoráveis a sua utilização em 
dispositivos microfluídicos: material barato e disponível em grandes quantidades; canais 
microfluídicos altamente hidrofílicos, o que faz com que o transporte dos líquidos seja 
feito pela ação capilar e dispense o uso de outros sistemas de bombeamento; alta razão 
superfície-volume dos seus canais microfluídicos; formação de dispositivos multicamadas 
através do empilhamento de camadas individuais de papel; filtragem de partículas da 
amostra; fácil modificação através da mudança na composição do papel ou pela 
incorporação de espécies químicas ou bioquímicas em sua superfície; e cor branca, o 
que facilita as análises através dos métodos colorimétricos.112-114  
A fabricação dos dispositivos microfluídicos em papel baseia-se normalmente na 
construção de barreiras hidrofóbicas, a qual pode ser feita por diversas técnicas, tais 
como impressão com cera, jato de tinta ou flexográfica, fotolitografia, tratamento com 
plasma ou laser, gravura via úmida, plotagem, deposição química, entre outros.115-117 
Como forma de detecção, as análises realizadas nos sistemas microfluídicos em papel 
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empregam principalmente as técnicas colorimétricas, eletroquímicas, 
quimioluminescência, eletroquimioluminescência e fluorescência.118,119 
Entretanto, embora o papel seja um material versátil e acessível para a criação de 
dispositivos microfluídicos, ele apresenta algumas limitações importantes. Uma delas diz 
respeito a grande diminuição na sua resistência mecânica quando soluções são 
introduzidas nos canais ou quando expostos a alterações cíclicas de umidade.120 Outra 
limitação observada nas microanálises em papel refere-se à necessidade de construção 
das barreiras hidrofóbicas para a criação dos canais microfluídicos, visto que em algumas 
situações esta etapa torna-se complicada e demorada. Além disso, muitos agentes 
hidrofobizantes não formam uma barreira forte o suficiente para repelir amostras com 
baixa tensão superficial, causando o vazamento para fora dos canais.121 Desta forma, 
outros materiais celulósicos começaram a ser empregados em dispositivos microfluídicos, 
com destaque para os fios de algodão, os quais possuem características que permitem 
superar as limitações apresentadas pelas plataformas em papel. 
 
1.3 FIOS DE ALGODÃO 
 
O algodão é a fibra têxtil natural mais importante do mundo, sendo utilizada em 
uma infinidade de produtos, como na fabricação de roupas, telas e materiais industriais. 
Após o processo de descaroçamento e limpeza mecânica, a fibra de algodão crua é 
composta por aproximadamente 95% de celulose, com os 5% restantes sendo 
constituídos por compostos não celulósicos, principalmente proteínas, aminoácidos, 
outros compostos contendo nitrogênio, cera, substâncias pécticas, ácidos orgânicos, 
açúcares, sais inorgânicos e pigmentos.122 Algumas variações nos constituintes das fibras 
podem ocorrer devido a alterações ambientais, maturidade da fibra e tipo do algodão 
produzido. Para a remoção dos compostos não celulósicos (indesejáveis na produção 
dos fios) são aplicados diferentes tratamentos, os quais incluem a utilização de solução 
aquecida de hidróxido de sódio (mercerização),123 enzimas,124,125 plasma de oxigênio,126 
solução de Na2CO3127 ou solução de polisorbato e albumina de soro bovino.128 Após a 
aplicação dos tratamentos, o teor de celulose na fibra de algodão sobe para níveis 
superiores a 99%. 
A celulose é um polímero natural linear formado por moléculas de β-glicose 
através de ligações β-1-4 glicosídicas (Figura 3), sendo insolúvel em água e soluções 
diluídas de ácidos ou bases em temperatura ambiente.129 Os monômeros de glicose 
estão ligados entre si através da eliminação de uma molécula de água entre o grupo 
hidroxila ligado ao átomo de carbono 1 de uma molécula e o átomo de carbono 4 de outra 
molécula de glicose. A estrutura da celulose é estabilizada por ligações de hidrogênio 
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intermoleculares e intramoleculares, permitindo com que os monômeros de glicose 
permaneçam ligados lado a lado, formando cadeias de polímeros não ramificadas de 
grande comprimento, dando origem a fibras com elevada resistência mecânica e força de 
tensão.130,131 Nas fibras de algodão não degradadas, o comprimento da cadeia molecular 
(grau de polimerização) pode ser superior a 20000 unidades monoméricas, o que 
corresponde a um peso molecular de 3240 kilodalton (kDa).122 
 
Figura 3. Estrutura química das cadeias de celulose. 
 
 
FONTE: Adaptado da referência 129. 
 
Cada fibra de algodão é compostas por 5 camadas, como mostrada na Figura 4. A 
cutícula, que é a camada mais externa, contém cera, pectina e proteínas, e tem a função 
de formar um revestimento resistente a água.132 A cutícula é removida da fibra durante os 
tratamentos aplicados para a retirada dos compostos não celulósicos. A parede primária 
é constituída por uma rede de nanofibrilas de celulose, formando uma camada de 
capilares estreitos, contínuos e bem organizados. A camada de transição (também 
conhecida como camada S1), possui uma estrutura diferente da camada primária, 
consistindo de fibrilas alinhadas em ângulos de 40 a 70 graus em relação ao eixo da 
fibra, em um padrão de rede aberta.133 A parede secundária (também conhecida como 
camada S2), consiste na porção principal da fibra de algodão, sendo formada por 
camadas concêntricas de celulose, composta de fibrilas depositadas em ângulos de 70 a 
80 graus em relação ao eixo da fibra, formando pequenos capilares, assim como a 
parede primária.122 Por fim, o lúmen é um canal que está localizado na parte mais interna 






reportados em 2010 por Li e Reches,126,138 os quais descreveram dispositivos construídos 
com fios de algodão para detecção colorimétrica de biomarcadores em amostras de urina 
sintética e plasma artificial. A partir de então, o emprego dos fios de algodão para a 
fabricação de dispositivos microfluídicos vem atraindo um interesse crescente ao longo 
dos anos, devido a algumas características superiores quando comparado com os 
sistemas baseados em papel, tal como alta resistência mecânica mesmo depois de 
umedecido, grande flexibilidade, possibilitando da criação de circuitos microfluídicos 
tridimensionais (3D), fácil integração com roupas, tecidos em geral e até no corpo das 
pessoas, formação de canais microfluídicos sem a necessidade da construção de 
barreiras hidrofóbicas e um melhor confinamento dos fluidos no canal microfluídico (fios), 
reduzindo a perda de líquidos devido a ausência de transporte lateral dos fluidos, 
possibilitando assim a utilização de volumes menores de reagentes, solventes e amostras 
para a realização dos ensaios.121,139,140 Além disso, canais microfluídicos contendo fios de 
algodão com diferentes tratamentos ou fios de outros materiais (tais como poliéster, 
náilon, lã, seda natural, cânhamo, raiom) podem ser facilmente construídos, de modo a 
criar funções específicas no dispositivo.141 
Os fios de algodão possuem diversas outras características que os tornam 
promissores para a fabricação de dispositivos microfluídicos, as quais incluem o baixo 
custo do material, grande disponibilidade em todo o mundo, transporte dos líquidos por 
capilaridade ao longo dos fios, os quais atuam como uma bomba passiva e eliminam a 
necessidade da utilização de qualquer outro sistema de bombeamento, facilidade e 
versatilidade na funcionalização com espécies químicas ou biocomponentes, simplicidade 
na criação das zonas de detecção, confecção dos fios na cor branca (característica 
desejável em ensaios colorimétricos), além de ser um material biodegradável com fácil 
descarte e apresentar a possibilidade de queima em caso de contaminação com fluidos 
biológicos.142-144 
Para a fabricação dos dispositivos microfluídicos, os fios de algodão normalmente 
passam por um tratamento prévio para melhorar o transporte de líquidos (através da 
remoção dos compostos não celulósicos) ou para a incorporação de determinados 
grupos funcionais ou elementos de reconhecimento biológico (tal como enzimas, 
anticorpos, ácidos nucleicos).135,145-149 A montagem do canal microfluídico se baseia na 
adição dos fios de algodão já tratados a base do dispositivo, com a simples deposição, 
fixação nas extremidades dos fios, através de nós ou ainda pela incorporação direta em 
materiais hidrofóbicos tal como tecidos, filmes poliméricos ou fitas adesivas.141  
As propriedades relacionadas ao transporte dos líquidos (tal como vazão e sentido 
do fluxo) ao longo dos dispositivos construídos com fios de algodão podem ser ajustadas 
através de características como número de fibras, diâmetro e comprimento dos fios,139 
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assim como a forma e a orientação como são interligados ou montados sobre a base do 
dispositivo.150,151 Também é possível introduzir (ou realizar) funções específicas (como 
misturas, separações e rede de distribuição de líquidos) nos canais microfluídicos 
baseados em fios, como válvulas de fluxo on/off empregando cola adesiva,152 misturas e 
distribuição de soluções na forma de rede de canais obtidas com a junção de fios em 
diferentes ângulos e com nós de vários tipos,153 formação de um gradiente de 
concentração em uma rede de diluição e recombinação em série (com os fios unidos com 
nós) auxiliado por ondas acústicas de alta frequência154 e separação de compostos 
através da utilização de fios contendo espécies químicas155 ou biológicas.156  
As aplicações propostas para os dispositivos microfluídicos construídos com fios 
de algodão se concentram principalmente em análises voltadas para a área biomédica, 
sendo a detecção colorimétrica a mais utilizada, a qual foi empregada para a 
determinação dos grupos sanguíneos ABO e Rh, albumina, glicose e das proteínas C-
reativa, osteopontina e leptina em amostras de sangue humano.145,156,157 Ensaios 
colorimétricos também foram realizados para a determinação de albumina, proteína, 
nitrito, cetona, glicose e fosfatase alcalina em amostras de urina sintética e plasma 
artificial,126,138 127 158 pH no suor humano,159 fenóis totais e capacidade antioxidante em 
amostras de chá verde e concentração de potássio em água mineral.148,160 Por fim, 
dispositivos microfluídicos construídos com fios de algodão foram empregados na 
determinação de glicose e ácido úrico em amostras de sangue e urina por 
quimioluminescência,121,139 lactato por amperometria,161 além de Cu(II) e Zn(II) por 
espectrometria de lente térmica (TLS).151 
Além das aplicações citadas no parágrafo anterior, os dispositivos microfluídicos 
construídos com fios de algodão apresentam ainda um grande potencial analítico a ser 
explorado, como por exemplo, para a realização de análises em microfluxo, a qual pode 
ser facilmente realizada devido a características dos fios de algodão como flexibilidade, 
alto caráter hidrofílico e transporte contínuo por capilaridade.                                                                                                                                                                                                                                                                                                               
 
1.4 ANÁLISES EM FLUXO MINIATURIZADAS 
 
O termo análise em fluxo é uma definição genérica que abrange todas as técnicas 
analíticas baseadas na introdução, processamento e detecção de amostras líquidas em 
meios fluidos. O processamento da amostra envolve o transporte, a separação, as 
reações químicas e o tratamento térmico realizados em condições de difusão e/ou de 
dispersão por convecção, com a amostra sendo transportada por um fluxo de uma 
solução desde o local da inserção, passando pelas regiões específicas do dispositivo 





1. Aplicação de técnicas analíticas diretas de modo a evitar o tratamento das 
amostras; 
2. Uso de quantidades e número mínimo de amostras; 
3. Realização de medidas in situ; 
4. Integração de operações e processos analíticos para economizar energia e 
reduzir o uso de reagentes; 
5. Escolha de métodos automatizados e miniaturizados; 
6. Evitar a derivatização; 
7. Geração de uma menor quantidade de resíduos analíticos e 
gerenciamento dos resíduos que forem produzidos; 
8. Seleção de métodos multianalitos ou multiparâmetros ao invés de métodos 
que determinem um analito por vez; 
9. Redução no uso de energia; 
10. Emprego de reagentes obtidos por fontes renováveis; 
11. Eliminação ou substituição de reagentes tóxicos; 
12. Ampliação da segurança do operador. 
Assim, com a troca de informações e experiências entre os conceitos da GAC e 
da miniaturização dos sistemas de análise em fluxo, ambas as áreas se beneficiaram e 
acabaram se desenvolvendo. Deste modo, o desenvolvimento dos dispositivos de análise 
em microfluxo tem como foco (e objetivo) a realização de pesquisas relacionadas a 
manipulação e tratamento de pequenas quantidades de amostras, o desenvolvimento de 
reações (bio)químicas em ambientes miniaturizados, além da separação e detecção dos 
compostos para o desenvolvimento de processos analíticos totalmente integrados em 
sistemas miniaturizados automatizados.168 Com isso, possibilitando a construção de 
dispositivos de análise em fluxo para aplicações diretas por usuários finais (população em 
geral) e não apenas em laboratórios especializados, satisfazendo a necessidade 
crescente de se obter informações analíticas contínuas e em tempo real.169 
Como principais características, os sistemas de análise em microfluxo apresentam 
a integração, em um único dispositivo, das unidades de propulsão, mistura e detecção, 
explorando os princípios da microfluídica, porém, mantendo as características analíticas 
dos sistemas convencionais, de modo a não prejudicar as determinações dos analitos.170 
Em muitos casos, foi obtida inclusive uma melhora na performance, com um aumento da 
sensibilidade, possibilidade da realização de medidas sem a necessidade da etapa de 
pré-concentração dos analitos e redução no tempo total da análise. Além disso, os 
sistemas em microfluxo apresentam outras características importantes para o 
desenvolvimento de processos analíticos mais ecológicos e baratos: vazões na ordem de 
nL até µL, o que reduz drasticamente a quantidade necessária de reagentes, solventes, 
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amostras e consequentemente no volume de resíduos gerados; processos analíticos com 
maior rendimento e precisão; dispositivos com configurações simples e com tamanho 
reduzido, alta portabilidade e possibilidade no monitoramento in situ e contínuo; sistemas 
fechados, reduzindo o risco de decomposição, contaminação ou perda dos analitos, além 
de minimização da exposição do analista a produtos químicos tóxicos.171 
Dentre todas as técnicas de análises em fluxo, a análise por injeção em fluxo (FIA) 
e a cromatografia líquida (LC) estão entre as mais utilizadas em dispositivos 
miniaturizados, as quais possuem todas as vantagens citadas no parágrafo anterior. A 
FIA ou µFIA (análise por injeção em microfluxo, no caso dos dispositivos miniaturizados) 
se baseia na injeção do analito e/ou reagente líquido em um fluxo contínuo (não-
segmentado), inerte ou reativo (normalmente denominada de solução transportadora), 
com a detecção do analito, reagente ou o produto de uma reação química em uma 
determinada região do dispositivo.172 A injeção da amostra no sistema forma uma zona 
bem definida do analito ou reagente dentro do canal do dispositivo, ocorrendo a 
dispersão desta zona até a região de detecção. O perfil de concentração dos analitos que 
chegam ao local de detecção é influenciado pela forma como a amostra foi injetada, 
pelos parâmetros relacionados ao fluxo e pela geometria do canal situado entre o ponto 
de injeção da amostra e o local de detecção. Um transiente (simétrico ou assimétrico) na 
forma de pico (ao invés de um platô estável) é obtido como sinal de detecção, com a 
dispersão da amostra determinando a frequência analítica (número de análise por 
unidade de tempo) do método.173 
Assim, a µFIA é um técnica que apresenta todas as vantagens relacionadas a 
miniaturização das análises em fluxo e dos conceitos da GAC incorporados a esses 
dispositivos, como relatados anteriormente. Desta forma, os sistemas µFIA possuem uma 
grande variedade de aplicações, dentre os quais incluem a detecção de nitrato, fosfato e 
amônia por espectrofotometria,174-176 Fe (II) por microscopia de lente térmica,177 
determinação de glicose por quimioluminêncencia,178 atrazina em frutas através de 
imunoensaios enzimáticos,179 e o receptor de estrogênio alfa por amperometria.180 
Já na LC, os sistemas de análise são projetados para a separação dos 
componentes de uma determinada amostra, a qual é injetada em uma fase móvel líquida 
que passa através de uma coluna contendo uma fase estacionária, com os componentes 
da amostra sendo separados com base nas diferenças de distribuição das espécies entre 
as fases móvel e estacionária.181 As análises de LC são realizadas sob condições 
hidrodinâmicas controladas, com a dispersão do analito ocorrendo pela (i) distribuição 
lenta dos compostos entre a fase móvel e estacionária, (ii) convecção do analito devido a 
turbulências locais geradas pela passagem da fase móvel líquida através da fase 
estacionária ou (iii) por difusão axial.162,182 Para alcançar a maior resolução possível na 
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separação das zonas dos componentes, a dispersão em todas as partes do sistema é 
reduzida ao máximo. 
Além das melhorias relacionadas aos dispositivos de análise em microfluxo, a 
miniaturização dos sistemas de LC também apresentam algumas vantagens particulares, 
tais como a possibilidade de separação de amostras com pouca disponibilidade (por 
exemplo, amostras forenses, clínicas pediátricas, proteômica e de célula única), devido 
ao pequeno volume necessário para as análises e melhor desempenho nas separações, 
graças a menor vazão (especialmente importante nas separações por troca iônica) e a 
melhor SVR das colunas miniaturizadas.183,184 Além das diversas aplicações dos sistemas 
miniaturizados de LC em misturas simuladas, exemplos de separações de amostras reais 
incluem peptídeos, proteínas, glicoproteínas, glicanos, enantiômeros e iso-
prostaglandina.48 
Desta forma, com a progressiva redução no tamanho dos dispositivos de 
microanálise, melhoria da performance analítica e integração de um número cada vez 
maior de componentes em miniatura, os quais permitem a realização de diversas funções 
analíticas em uma mesma plataforma microfluídica, tornou-se possível a construção de 
dispositivos de microanálise totalmente portáteis para a realização de uma ampla 
variedade de ensaios, especialmente para análises in situ. 
 
1.5 INTEGRAÇÃO E PORTABILIDADE EM DISPOSITIVOS MICROFLUÍDICOS 
 
Os dispositivos microfluídicos apresentam uma grande diversidade de 
configurações e um número enorme de aplicações, entretanto, o objetivo final da maioria 
dos projetos (ou trabalhos) é o desenvolvimento de um sistema de análise totalmente 
portátil e automatizado, com capacidade de processamento rápido entre a inserção da 
amostra e a obtenção exata do resultado da análise, explorando a capacidade de 
integração de vários componentes e operações analíticas em um única plataforma 
miniaturizada.185-187 
O desenvolvimento de dispositivos microfluídicos portáteis e totalmente integrados 
possibilita a realização da transição dos sistemas fabricados em laboratório para a 
aplicação em campo. Entretanto, até pouco tempo atrás, os dispositivos construídos 
necessitavam de componentes elétricos, mecânicos e ópticos complexos.89,188 Com o 
advento, nos últimos anos, dos módulos eletrônicos universais em miniatura, foi possível 
a fabricação de dispositivos microfluídicos portáteis mais simples, com um menor custo, 
um maior nível de automação e um alto volume de informações coletadas.  
Os módulos eletrônicos universais miniaturizados são caracterizados por serem 
unidades programáveis genéricas de fonte aberta e tecnologia avançada, com custos 
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acessíveis e com uma implementação simples, dispensando conhecimento especializado 
em eletrônica, requerendo apenas a leitura de tutorais sobre a sua instalação e 
utilização.189-191 Circuitos integrados, placas de prototipagem, microcontroladores e 
arranjo de portas programáveis são alguns dos exemplos de módulos eletrônicos 
universais. Dentre eles, destacam-se os microcontroladores Arduino, Teensy, Raspberry 
Pi e Beagle Bone, devido a sua versatilidade e alta precisão, além de serem prontamente 
programados através de linguagens de alto nível, como C, C++, JavaScrip ou Python e 
poderem ser conectados com smartphones e redes de teleinformática.192  
Alguns exemplos de dispositivos miniaturizados portáteis e autônomos incluem 
um sistema de amplificação de ácidos nucléicos contendo um cartucho de auto 
aquecimento ativado pela água,193 um modulador térmico microfabricado para a 
transferência de amostras em cromatografia de fase gasosa,194 uma célula combustível 
miniaturizada para fornecimento de energia elétrica para um sistema de bombeamento de 
soluções,195 um dispositivo de papel contendo um diodo emissor de luz (Light Emitting 
Diode – LED) que era alimentado por células galvânicas quando a amostra era injetada196 
e um sistema autônomo e móvel na forma de robô, que continha um dispositivo 
microfluídico controlado por temperatura e integrado com eletroforese capilar, o qual 
poderia ser operado por controle remoto de longo alcance.197 Além disso, como exemplo 
de sistema altamente integrado e com a produção de um volume grande de informações, 
tem-se um dispositivo desenvolvido para amostras ambientais, no qual foi inserido um 
misturador 3D, uma matriz de LEDs, um fotodetector e componentes eletrônicos de 
acompanhamento para a detecção colorimétrica de fenóis, cromo (VI) e nitrito em sete 
comprimentos de onda diferentes.198 
Além dos vários exemplos de dispositivos portáteis citados no parágrafo anterior, 
um grande desenvolvimento tem sido observado, nos últimos anos, para os sistemas 
baseados na integração dos dispositivos microfluídicos com smartphones, visto suas 
características em comum, tal como miniaturização, facilidade de operação e 
portabilidade.199,200 O primeiro smartphone foi fabricado pela IBM em 1993, sendo que a 
primeira geração de aparelhos possuía recursos limitados em termos de capacidade de 
processamento e duração da bateria. Assim como aconteceu os dispositivos 
microfluídicos, os smartphones também evoluíram muito ao longo dos anos (Figura 6), 
melhorando significativamente o seu desempenho e suas funcionalidades, com a 
incorporação de sensores contendo iluminação na parte de trás, processadores de alta 











FONTE: Adaptado da referência 199. 
 
Desta forma, os smartphones e suas funções forneceram uma nova plataforma 
móvel, versátil e com alto desempenho para a integração com os dispositivos 
microfluídicos, sendo que em 2008 Martinez et al.203 foram os primeiros a desenvolver um 
sistema portátil construído a partir da integração de um smartphone e um dispositivo 
microfluídico baseado em papel, o qual foi aplicado na detecção de glicose e proteínas 
em urina artificial. Além dos dispositivos em papel, os smartphones também foram 
integrados em plataformas microfluídicas de outros materiais, tais como polímeros e 
vidro.  
A integração dos smartphones aos dispositivos de microanálise portáteis permitiu 
também a realização de testes de diagnósticos convenientes e rápidos, com a 
transmissão dos dados das análises por longas distâncias e comunicação remota com 
um especialista para a troca de informações em tempo real.204,205 Além disso, tornou-se 
possível a realização de medidas altamente especializadas pela população em geral, 
devido a utilização de uma plataforma globalmente conhecida e aceita, como é o 
smartphone. As principais aplicações destes sistemas de micronálises abrangem as 
áreas ambientais e de segurança alimentar (detecção da poluição em água e alimentos), 
análises de rotina para a saúde (detecção de colesterol e glicose) e diagnósticos 
biomédicos (detecção de bactérias, patógenos, genes e ácidos nucleicos).199 
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Por fim, dentre os diversos métodos de detecção utilizados em microanálises, as 
técnicas eletroquímicas são uma das mais empregadas em dispositivos miniaturizados 
portáteis, devido a fácil integração aos smartphones e aos componentes eletrônicos em 
miniatura (tais como os módulos eletrônicos universais) utilizados na construção dos 
sistemas de microanálise portáteis.206 
 
1.6 TÉCNICAS ELETROQUÍMICAS  
 
As técnicas eletroquímicas possuem uma grande importância dentre os métodos 
de análise química contemporâneos, devido a vantagens relacionadas com a boa 
sensibilidade, instrumentação com custo relativamente baixo e facilidade na operação 
com poucos requisitos de treinamento pessoal. Além disso, apresentam um grande 
potencial de uso na pesquisa básica e uma ampla variedade de aplicações em análises 
de rotina, tais como em determinações potenciométricas de pH, ensaios clínicos de 
eletrólitos, sondas para detecção amperométrica de oxigênio, controle dos níveis de 
glicose no organismo, medidas condutométricas do grau de mineralização da água, 
determinação coulométrica do teor de água em materiais não aquosos com base no 
método de Karl Fischer, entre outros.169 
As técnicas eletroquímicas apresentam também uma fácil integração com as 
plataformas microfluídicas, devido a características como rapidez, especificidade e 
simplicidade nas medidas e na instrumentação necessária. Além disso, o desempenho 
das análises eletroquímicas não são influenciadas pela redução no tamanho dos 
sistemas (ou seja, a miniaturização dos sensores eletroquímicos não afeta a 
sensibilidade de suas análises).207-209 As demais vantagens relacionadas com a 
integração das técnicas eletroquímicas com os dispositivos microfluídicos incluem a 
facilidade e baixo custo na microfabricação dos elementos eletroquímicos e o emprego 
de configurações eletrônicas simples e com baixa necessidade de energia, com os sinais 
elétricos sendo facilmente controlados e medidos através de sistemas digitais de 
aquisição e computadores,210 os quais também podem ser miniaturizados (com 
dimensões de alguns centímetros) e alimentados eletricamente por baterias para a 
obtenção de sistemas de detecção eletroanalíticos em miniatura.211,212 
 
1.6.1 Técnicas amperométricas 
 
Em microfluídica, as técnicas de detecção eletroquímicas mais utilizadas incluem 
a condutometria, a amperometria, a potenciometria e a impedância, com destaque para a 






pelos compostos for superior a 100 mV, os sinais amperométricos de cada espécie 
podem ser seletivamente medidos nos potenciais E1 e E2 (usando como exemplo a 
detecção de duas espécies) (Figura 7B). Em E1, apenas uma das espécies será reduzida 
ou oxidada, com o sinal amperométrico proporcional a concentração desta espécie. Já 
em E2, ambos os compostos irão sofrer um processo redox, com a obtenção de uma 
resposta amperométrica correspondente às duas espécies, sendo que a concentração do 
segundo analito é determinada pela diferença entre os sinais amperométricos obtidos em 
E1 e E2.218 Tal estratégia também pode ser empregada em uma célula eletroquímica em 
fluxo contendo dois eletrodos de trabalho em paralelo, um fixado no potencial E1 e outro 
em E2. Assim, o emprego de MPA permite a detecção simultânea de espécies (que 
possuam diferentes potenciais redox) sem a necessidade de pré-tratamentos químicos na 
amostra, modificação do eletrodo ou utilização das técnicas quimiométricas para análise 
dos dados, possibilitando também uma redução no tempo de análise e no volume dos 
resíduos gerados.219,220  
Além da determinação simultânea de compostos, a MPA também pode ser 
empregada em análises eletroquímicas para vários outros objetivos. Um deles está 
relacionado com a limpeza periódica da superfície do eletrodo através da seleção de um 
pulso de potencial para este fim, com a detecção das espécies sendo realizada nos 
outros pulsos de potenciais.221 Outra aplicação possível é a seleção de um pulso de 
potencial para a ativação constante do eletrodo de trabalho, com a formação de produtos 
intermediários ou modificações superficiais que favoreçam os processos de transferência 
de carga com os compostos a serem determinados, resultando em uma maior 
sensibilidade na resposta amperométrica.222  
A MPA também apresenta a possibilidade de análises no modo gerador-coletor, 
onde a espécie de interesse é oxidada ou reduzida em um pulso de potencial (E1) e o 
produto gerado é detectado no pulso subsequente (E2), possibilitando a supressão do 
sinal gerado por possíveis espécies interferentes presentes na amostra que apresentem 
comportamento redox apenas em E1.223 Por fim, a MPA permite a aplicação do método do 
padrão interno nas análises amperométricas, com os pulsos de potencial sendo utilizados 
para detectar simultaneamente o analito e o composto utilizado como padrão interno, 
visto que o sinal de ambas as espécies serão afetadas igualmente por possíveis 
variações nos parâmetros de análise, tais como vazão, volume de injeção, temperatura e 
força iônica, ou ainda pelas alterações ocorridas na superfície do eletrodo ao longo das 
medidas.224 
Graças a simplicidade dos sensores amperométricos, a sua integração com os 
dispositivos em miniatura é facilitada pela possibilidade na microfabricação dos eletrodos 
responsáveis pelas medidas eletroquímicas com os mesmos equipamentos e 
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metodologias empregados na construção dos canais microfluídicos. Assim, 
microeletrodos planares (2D) e tridimensionais (3D) podem ser construídos através de 
uma grande variedade de métodos, tais como pulverização catódica (sputtering),225 
evaporação,226 litografia e técnicas de deposição de filmes espessos,227 permitindo um 
controle preciso na forma, tamanho e posição dos eletrodos, além da possibilidade na 
criação de arranjos de sensores ao longo dos canais microfluídicos.  
Dentre os materiais empregados na construção de microeletrodos, os metais 
(principalmente ouro,228 platina229 e irídio230) são os mais utilizados em dispositivos 
microfluídicos com detecção amperométrica. Entretanto, devido a limitações como 
pequena janela de potencial e passivação ou incrustação do analito na superfície dos 
eletrodos metálicos, outros materiais começaram a ser utilizados, como as diferentes 
formas do carbono, com destaque para os eletrodos impressos (os quais são construídos 
com tinta a base de carbono)231 e os eletrodos de diamante dopado com boro.232 Por fim, 
para melhorar o desempenho eletroquímico, nanomateriais como nanopartículas,233 
nanotubos234 e grafeno235 são empregados na modificação da superfície dos eletrodos, os 
quais aumentam a área superficial e realizam uma catálise eficiente do processo 
eletroquímico. 
Além disso, para aumentar a seletividade nas medidas amperométricas, 
normalmente são construídos biossensores eletroquímicos (uma subclasse dos sensores 
químicos), os quais possuem um elemento de reconhecimento biológico (tal como 
enzimas, proteínas, anticorpos, ácidos nucleicos, células, tecidos ou receptores) e 
apresentam uma alta especificidade devido a reação seletiva com o analito, gerando um 
produto eletroativo que pode ser detectado e relacionado com a concentração da espécie 
a ser determinada.236  
As enzimas, proteínas globulares compostas principalmente pelos 20 aminoácidos 
naturais que catalisam as reações bioquímicas, são o elemento de reconhecimento 
biológico mais antigo e ainda o mais utilizado em biossensores amperométricos, 
conferindo uma alta capacidade biocatalítica e especificidade nas análises.237 Com 
estruturas moleculares complexas e um arranjo específico dos aminoácidos em seu 
centro ativo, as enzimas conseguem se ligar de forma extremamente seletiva ao analito 
(mesmo em amostras complexas como urina e sangue), eliminando a necessidade do 
emprego de processos de pré-tratamentos e separação de compostos ou interferentes.238 
Em muitos casos, as enzimas incorporam na estrutura do seu sitio ativo pequenos grupos 
químicos não proteicos, como cofatores ou grupos prostéticos, os quais auxiliam na 
especificidade pela espécie de interesse. 
Desta forma, os biossensores amperométricos enzimáticos são descritos como 






- Biossensores de primeira geração: são baseados na medida direta do 
aumento de um produto gerado enzimaticamente ou da diminuição do substrato da 
enzima, os quais se difundem para a superfície do transdutor, gerando uma resposta 
elétrica (Figura 8A). Nesta classe de biossensores, as enzimas utilizadas podem ser 
divididas em duas categorias principais, as oxidades e as desidrogenases, com ambas 
necessitando de coenzimas (NAD+, NADP+, NADH, NADPH, ATP FAD, FADH) durante 
as catálises, que precisam ser regeneradas para a realização da reação enzimática 
subsequente. As enzimas oxidases utilizam o oxigênio molecular como um segundo 
substrato, de modo que os biossensores à base de oxidase são dependentes do 
oxigênio.241 
- Biossensores de segunda geração: também chamados de biossensores 
amperométricos mediadores, exploram compostos (mediadores) como agentes oxidantes 
para atuar como transportadores de elétrons (Figura 8B), apresentando como vantagens 
a realização de análises em potenciais menores, além de eliminar a dependência de O2 e 
o impacto de moléculas interferentes. Dentre os mediadores empregados em 
biossensores enzimáticos, os mais comuns são o ferricianeto, ferroceno, azul de 
metileno, as fenazinas, o violeta de metilo, o azul de alizarina, o azul de prússia, a tiotina, 
o azul de O-toluidina e os íons redox inorgânicos. Para a construção de um biossensor de 
segunda geração, os mediadores podem ser adicionados na amostra ou imobilizados na 
superfície do eletrodo, juntamente com a enzima de interesse.239,242 
- Biossensores de terceira geração: nesta classe, a enzima é imobilizada 
diretamente na superfície do eletrodo de modo a possibilitar a transferência de elétrons 
entre o sitio ativo da enzima e o transdutor, sem a necessidade de mediadores redox 
(Figura 8C). Sendo assim, um biossensor de terceira geração consiste apenas de três 
componentes: a enzima como elemento de bio-reconhecimento, um composto para 
fixação da enzima (tal como um polímero condutor ou um material nanométrico) e o 
eletrodo como superfície de aprisionamento dos componentes do biossensor. O uso de 
um polímero redox ou de um nanomaterial para ligar o centro redox da enzima a 
superfície do eletrodo melhora o desempenho do biossensor, o qual apresenta tempos de 
resposta muito baixos e são relativamente independentes das concentrações de oxigênio 
e dos cofatores.243 
Assim, as técnicas eletroquímicas apresentam uma grande versatilidade em suas 
medidas, devido aos diversos modos de operação e as inúmeras possibilidades de 
materiais e métodos para a modificação dos eletrodos, características que aliadas ao 
bom desempenho analítico (alta sensibilidade, resposta rápida, etc), fácil integração aos 
sistemas em miniatura e a necessidade de um pequeno volume de amostra, permitem a 
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realização de análises eletroquímicas de uma ampla variedade de compostos (tais como 
fármacos e biomarcadores) presentes nas mais diferentes matrizes.244,245 
 
1.7 DETECÇÃO DE FÁRMACOS 
 
O desenvolvimento de produtos farmacêuticos trouxe uma revolução para a saúde 
humana, atuando na prevenção e tratamento de inúmeras enfermidades. Entretanto, tais 
produtos só apresentam a eficácia esperada se estiverem livres de impurezas e forem 
ingeridos na quantidade apropriada.246 Além disso, altas concentrações de fármacos 
presentes no organismo ou no meio ambiente apresentam risco a saúde das pessoas e 
aos demais seres vivos.247 Assim, a detecção de fármacos possui grande importância na 
avaliação da pureza dos seus componentes, com a identificação e quantificação de 
eventuais impurezas; controle da estabilidade físico-química do fármaco devido a 
possibilidade de variação na concentração final ou geração de produtos de degradação; 
além do monitoramento de possíveis efeitos tóxicos com a determinação das 
concentrações dos fármacos presentes em amostras biológicas e ambientais.248 Dentre 
as diversas técnicas analíticas disponíveis para a detecção de fármacos, as mais 
utilizadas incluem as técnicas de titulometria, cromatografia, espectroscopia, 
eletroquímica e seus métodos correspondentes.249 
 
1.7.1 Acetaminofeno e diclofenaco 
 
O acetaminofeno (ACT) ou paracetamol (N-acetil-para-aminofenol) (Figura 9) é 
um fármaco com atividades analgésicas e antipiréticas, sendo um dos medicamentos 
mais utilizados em todo o mundo. Quando ingerido em doses terapêuticas normais, o 
ACT é seguro e não apresenta efeitos tóxicos para a saúde humana, sendo usado 
principalmente para aliviar dores de cabeça, além de ser o ingrediente principal em 
inúmeros remédios de resfriado e gripe.250,251 Entretanto, em doses excessivas pode 
causar erupções cutâneas, distúrbios hepáticos, nefrotoxicidade e inflamação do 
pâncreas.252-254 
 




FONTE: Referência 250. 
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O diclofenaco (DCF) (ácido [2-(2,6-dicloroanilino)fenil] acético) (Figura 10) é um 
composto com propriedades anti-inflamatórias, analgésicas e antitérmicas, sendo 
indicado para artrite reumatóide, doença articular degenerativa, dores crônicas 
associadas ao câncer, cálculos renais e procedimentos endodônticos.255,256 Quando 
utilizado por longos períodos, o DCF pode causar aumento da pressão arterial em 
pacientes com diabetes mellitus e síndrome de Shy-Drager, além de problemas de 
circulação sanguínea, com risco de ataque cardíaco ou acidente vascular cerebral.257,258 
 
Figura 10. Estrutura molecular do diclofenaco. 
 
 
FONTE: Referência 255. 
 
O ACT e DCF também são muito utilizados em conjunto para o tratamento de 
problemas de entorses, estirpes, dor muscular e artrite em jovens e adultos e artrite 
reumatoide em idosos.259 A mistura de ACT e DCF também é empregada em cirurgias 
cardíacas, como alternativa para a diminuição do consumo de morfina durante tais 
procedimentos, além de ser utilizado no pós-operatório para a redução de náuseas e 
vômitos e ainda para aliviar a dor em cesarianas.260,261 Devido a meia-vida biológica curta 
apresentada pelo ACT e DCF, as doses terapêuticas e a frequência de aplicações da 
mistura dos fármacos são altas, causando como efeito colateral distúrbios 
gastrointestinais e ulcerações pécticas com sangramento.262,263 Além disso, o ACT e DCF 
são classificados como contaminantes emergentes em águas residuais e potável, os 
quais chegam aos corpos d’água através de várias rotas e afetam os ecossistemas 
aquáticos, com estudos relatando efeitos de estresse oxidativo em peixes e 
crustáceos,264-267 além de diminuição significativa na população de algas, cianobactérias 
e na biomassa bacteriana.268 
Desta forma, devido aos riscos a saúde e ao meio ambiente apresentados pelo 
ACT e DCF, a detecção simultânea destes compostos é muito importante. Entretanto, até 
o momento, não foi desenvolvido nenhum dispositivo microfluídico eletroquímico para a 
determinação simultânea de ACT e DCF, apenas para análises individuais dos 
fármacos.269-271 Os ensaios simultâneos para tais compostos são limitados até o momento 
aos sistemas eletroquímicos convencionais, com trabalhos relatando o emprego das 
técnicas voltamétricas (varredura linear e pulso diferencial) com eletrodos de pasta de 
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carbono,272 pasta de carbono modificado com brometo de cetiltrimetilamónio,273 carbono 




O naproxeno (NPX) ou ácido (S)-2-(6-metoxi-2-naftil)propiônico (Figura 11), é um 
fármaco anti-inflamatório não esteróide amplamente utilizado em doenças como artrite 
reumatóide, doença articular degenerativa, espondilite anquilosante, gota aguda e 
dismenorréia primária.275 O mecanismo de ação do NPX se deve ao bloqueio das 
enzimas de ciclo-oxigenase que produzem prostaglandinas, uma classe de compostos 
com diversas funções importantes, tais como a promoção de inflamação, dor e febre.276 O 
NXP apresenta como principal efeito colateral a ocorrência de problema gastrointestinais, 
com a formação de úlceras, sangramento e até a perfuração do estômago.277 Além disso, 
sua administração deve ser feita com precaução para pessoas idosas, devido a 
possibilidade de problemas renais e aumento da pressão arterial. 
 
Figura 11. Estrutura molecular do naproxeno. 
 
 
FONTE: Referência 275. 
 
A determinação de NPX é especialmente importante em formulações 
farmacêuticas pela possibilidade de modificação da matéria-prima que compõe o fármaco 
e também no produto final, devido a ação da temperatura, luz, umidade e pH, os quais 
podem produzir diferentes tipos de produtos de degradação.278 A análise de NPX também 
é importante em sistemas aquáticos, uma vez que o NPX é considerado um 
contaminante emergente para o meio ambiente, devido ao grande consumo deste 
fármaco pela população e eliminação inadequada, com altas concentrações (em µg L-1) 
sendo encontradas em águas naturais e efluentes em plantas de tratamento de esgoto.279 
Exemplos de sistemas eletroquímicos convencionais empregados na 
determinação de NPX incluem análises por voltametria de pulso diferencial (DPV) em 
amostras de sangue empregando eletrodo de pasta de carbono modificado com 
nanopartículas de carbono,280 voltametria de onda quadrada (SWV) em amostras de urina 
com eletrodo de pasta de carbono modificado por nanofios de disprósio281 e em amostras 
de comprimidos utilizando eletrodo de pasta de carbono contendo nanotubos de 






(AdSDPV) com eletrodos de pasta de carbono modificado com hexafluorofosfato de 
octilpiridínio e nanopartículas de hidróxido de cobre,292 eletrodo impresso modificado com 
ácido L-glutâmico,293 carbono vítreo modificado com grafeno294 e pasta de carbono 
contendo óxido de grafeno.295 Com relação aos ensaios de HCZ com sistemas em 
miniatura, Kadavilpparampu et al.296 propuseram um dispositivo de microanálise contendo 
tris(2,2-bipiridina) rutênio(III) – Ce(IV) para a determinação por quimiluminescência de 
HCZ em fármacos e em plasma sanguíneo. Outra metodologia de microanálise foi 
desenvolvida por Alnajjar et al.297, a qual consistia em um sistema de eletroforese capilar 
integrada a um arranjo de fotodiodos para a detecção espectrofotométrica de HCZ e 
metoprolol em amostras de fármacos. Até o momento, não há relatos na literatura do 
desenvolvimento de nenhum dispositivo microfluídico com detecção eletroquímica para 
análise de HCZ. 
 
1.8 DETECÇÃO DE BIOMARCADORES 
 
Os biomarcadores (ou marcadores biológicos) são produtos ou substâncias 
mensuráveis do organismo que são usados para o monitoramento dos processos 
fisiológicos ou patogênicos que ocorrem durante a saúde, a doença ou em resposta ao 
tratamento farmacológico.298 Na medicina, um biomarcador pode ser uma substância que 
é introduzida no organismo para examinar funções de órgãos ou outros aspectos da 
saúde, como os marcadores de tomografia computadorizada de emissão de fótons que 
são utilizados como isótopos radioativos para a avaliação do número de células 
produtoras de dopamina.299 Uma substância indicadora de um estado de doença 
particular também pode ser classificada como um biomarcador, tal como os anticorpos do 
receptor da acetilcolina que indicam a miastenia grave. O monitoramento dos 
biomarcadores trazem uma série de benefícios à saúde das pessoas, tais como maior 
capacidade de prevenção de doenças devido à identificação de predisposição e risco, 
auxílio no diagnóstico e prognóstico, tratamento eficiente das enfermidades, além da 
avaliação da resposta terapêutica e na consequente redução nos custos relacionados 
aos cuidados com a saúde.300,301 
Para que uma substância seja empregada como biomarcador, ela precisa atender 
a alguns critérios, tal como ser representativo de uma condição específica, ou seja, 
apresentar variação exclusivamente devido ao processo que esteja sendo monitorado. 
Para facilitar a detecção, os biomarcadores devem estar presentes em amostras que 
podem ser facilmente coletadas, processadas e armazenadas.302 As concentrações do 
biomarcador na população controle não devem apresentar variações, de modo que 









produzida, causando o diabetes tipo 2.315 Se não tratado, o diabetes pode causar a longo 
prazo complicações graves de saúde, incluindo cegueira, doenças cardíacas e 
insuficiência renal.316 
Para minimizar os riscos a saúde, o tratamento do diabetes inclui o controle 
rigoroso da glicose no organismo, através do monitoramento frequente dos níveis deste 
biomarcador no sangue e ingestão da quantidade de insulina necessária para o corpo.317 
Assim, para garantir que os níveis de glicose no sangue fiquem dentro de um intervalo 
seguro, os pacientes com diabetes devem realizar várias medições ao longo do dia, visto 
que diversos fatores influenciam a concentração de glicose, como o tempo das refeições, 
tipo e dosagem de insulina, exercício, infecções, entre outros.318 
O método mais utilizado para o monitoramento dos níveis de glicose no sangue 
baseia-se em dispositivos portáteis (point-of-care) disponíveis comercialmente, os quais 
fazem um pequeno furo no dedo para obter uma gota de sangue e realizar a análise 
através de um glucômetro eletroquímico, o qual contém uma tira descartável que consiste 
em um eletrodo impresso contendo as enzimas glucose oxidase ou glucose 
desidrogenase.319 Embora este método obtenha resultados precisos, a necessidade de 
realizar várias picadas no dedo ao longo do dia desagrada os pacientes, seja pela dor ou 
por outros inconvenientes, tais como danos ocasionados ao dedo continuamente 
perfurado, com a formação de cicatrizes maciças e perda da sensibilidade, levando até a 
um controle não eficiente dos níveis de glicose e indução de hipoglicemia.320 Além disso, 
nos ensaios clínicos, a determinação dos níveis de glicose no organismo também é feita 
através do sangue, com a coleta intravenosa de uma alíquota deste fluido e posterior 
análise. 
Para minimizar os transtornos aos pacientes relacionados aos testes de glicose no 
sangue e tornar as análises menos invasivas, outros fluidos corporais podem ser 
empregados, os quais incluem a saliva,321 suor,322 lágrima,323 fluido intersticial,324 urina,325 
etc. Dentre eles, a lágrima destaca-se como uma das melhores alternativas para o 
monitoramento indireto dos níveis de glicose no sangue, devido ao fácil acesso a este 
fluido, excelente correlação com os níveis presentes no sangue ao longo de uma ampla 
faixa de concentração de glicose e uma matriz menos complexa (poucas espécies 
potencialmente interferentes) quando comparada com outros fluidos corporais.326,327 
As metodologias de análise de glicose em lágrima normalmente empregam 
dispositivos em miniatura, os quais permitem a realização de medidas minimamente 
invasivas, com maior sensibilidade e com a necessidade de um volume extremamente 
reduzido de lágrima. Exemplos de sistemas de análise de glicose em lágrima incluem um 
sensor nanoestruturado de transferência de energia de ressonância de fluorescência 
baseado em pontos quânticos (quantum dots) de CdSe/ZnS como doador e verde 
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malaquita ligada a dextran e conjugado com concanavalina A (enzima com afinidade 
específica para glicose) como receptor;328 ensaios colorimétricos empregando 
biossensores baseados em papel;329,330 biossensores amperométricos construídos com 
eletrodo de carbono impresso contendo glicose desidrogenase com flavina adenina 
dinucleotídeo (GDH-FAD)331 ou em fio de Pt/Ir modificado com glicose oxidase;332 além 
dos sensores e biossensores construídos em lentes de contato com detecção por 
espectrometria333,334 ou amperometria.335  
 
1.8.2 Ácido úrico 
 
O ácido úrico (UA) (2,6,8-trihidroxipurina) (Figura 15) é o produto final do 
metabolismo do corpo humano, resultante da degradação das purinas dietéticas ou 
endógenas através da enzima xantina oxidase, sendo encontrado principalmente no 
sangue e na urina (onde é excretado).336,337 O UA apresenta funções benéficas no 
organismo, atuando como antioxidante, mas também possui muitos efeitos negativos, 
como a estimulação da proliferação de células musculares lisas vasculares e indução de 
disfunção endotelial. Desta forma, a UA tem sido empregado como um biomarcador da 
saúde e do estado nutricional das pessoas, com o monitoramento regular das suas 
concentrações no plasma sanguíneo e na urina.338  
 
Figura 15. Estrutura molecular do ácido úrico. 
 
 
FONTE: Referência 337. 
 
Elevações dos níveis de UA no sangue geralmente resultam de um aumento na 
produção endógena, na redução da sua excreção ou ainda na combinação de ambas as 
situações, sendo indicativo de risco para o desenvolvimento de diversas doenças. Uma 
das enfermidades mais importantes é gota, a qual afeta milhões de pessoas em todo o 
mundo e é causada pelo acúmulo de UA no corpo, levando a formação de cristais em 
articulações, tendões e tecidos circundantes.339,340 Outra doença relacionada a elevação 
dos níveis de UA no organismo é a hiperuricemia, a qual é comumente observada em 
associação com a resistência à insulina, sendo um indicador do desenvolvimento de 
obesidade, hipertensão, diabetes mellitus tipo 2 e de doenças cardiovasculares. 
Alterações dos níveis de UA também podem indicar o desenvolvimento da síndrome de 
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Lesch-Nyhan, a qual é uma enfermidade metabólica rara e hereditária causada pela 
deficiência da enzima hipoxantina guanina fosforiboxiltransferase, além da síndrome da 
lise tumoral, que afeta pacientes que receberam quimioterapia e é causada pelos 
produtos da degradação das células cancerígenas resultando em insuficiência renal 
aguda.341,342 
Desta forma, a determinação dos níveis de UA no organismo é um requisito 
fundamental para o diagnóstico clínico e tratamento de diversas doenças importantes. 
Vários exemplos de dispositivos miniaturizados utilizados para a determinação de UA em 
fluidos corporais são relatados na literatura, os quais incluem sistemas para análise de 
UA em saliva, urina e sangue pelas técnicas de fluorescência,343 colorimetria,344-346 
eletroforese,347,348 quimioluminescência,349,350 cronoamperometria351 e por um sistema 
miniaturizado com dupla detecção (espectrofotometria e fluorescência).352 
 
1.8.3 Ácido ascórbico, dopamina e epinefrina 
 
O ácido ascórbico (AA) (Figura 16), também conhecido como vitamina C, é um 
nutriente dietético antioxidante essencial para o corpo, com muitas funções fisiológicas e 
bioquímicas. O ser humano, assim como vários outros animais, são incapazes de 
sintetizar o AA devido a ausência da enzima gulonolactona oxidase, a qual produz AA a 
partir da glicose.353,354 Assim a vitamina C é obtida apenas pela dieta, de modo a manter 
um funcionamento metabólico normal do corpo. Muitas frutas e vegetais incluindo as 
frutas cítricas, goiaba, tomate, pimentões vermelhos e verdes, kiwi e brócolis são as 
fontes predominantes de vitamina C e suprem mais de 80% das necessidades diárias dos 
seres humanos. Além disso, na indústria de alimentos, o AA é amplamente utilizado 
como antioxidante para evitar a formação de nitrosaminas carcinogênicas em carnes e 
embutidos.355,356 
 
Figura 16. Estrutura molecular do ácido ascórbico. 
 
 
FONTE: Referência 353. 
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O nível baixo de AA no organismo (causado por uma dieta insuficiente em 
vitamina C) leva a uma condição letal conhecida como escorbuto, doença caracterizada 
por mudanças gengivais, dor nas extremidades e hemorragia que leva a morte.357 Já 
níveis marginais e sub-ótimos de AA no organismo podem causar um alto estresse 
oxidativo, o qual está associado a um maior risco no desenvolvimento de câncer, 
doenças hepáticas e diabetes mellitus.358,359 Além disso, pesquisas mostraram evidências 
sobre a eficiência do AA na prevenção e/ou tratamento de diversas doenças como 
câncer, asma, rinite alérgica, dermatite atópica, doenças cardiovasculares, obesidade, 
doenças neurodegenerativas, hipertensão e doenças auto-imunes.360-362 
A dopamina (DA) (3,4-di-hidroxi fenetilamina) (Figura 17) é uma molécula 
catiônica orgânica da família das catecolaminas sintetizada através de reações 
enzimáticas de L-DOPA, sendo encontrada em diversos fluidos corporais e nos tecidos 
cerebrais, desempenhando um papel vital na operação normal do sistema nervoso 
central, cardiovascular, renal e hormonal.363 No cérebro, a DA atua como um 
neurotransmissor e no controle motor, regulando a liberação de diversos hormônios. A 
dopamina atua também como um mensageiro químico local fora do sistema nervoso, 
inibe a liberação da norepinefrina nos vasos sanguíneos e em concentrações normais, 
funciona como um vasodilatador.364 Além disso, a DA aumenta a excreção de sódio e a 
produção de urina nos rins, reduz a produção de insulina no pâncreas e a atividade dos 
linfócitos no sistema imunológico, e ainda diminui a motilidade gastrointestinal, atuando 
na proteção da mucosa intestinal no sistema digestivo.365 
 
Figura 17. Estrutura molecular da dopamina. 
 
 
FONTE: Referência 363. 
 
O desequilíbrio nos níveis de DA no organismo causam uma série de doenças, 
como o transtorno do déficit de atenção com hiperatividade, depressão, vícios, doença de 
Parkinson, Alzheimer, Esquizofrenia e doença de Huntington.366 Portanto, a determinação 
simples e rápida dos níveis de DA no corpo através de métodos de detecção altamente 
63 
 
sensíveis é de fundamental importância para o monitoramento da saúde das pessoas e 
para o diagnóstico de doenças.367 Além disso, o monitoramento de DA em muitos dos 
fluidos corporais (tais como fluido cérebro espinhal, lágrima, etc) apresenta um pequeno 
volume de amostra e a necessidade de sistemas portáteis e/ou ensaios in situ.  
A epinefrina (EP) ((R)-4-(1-hidroxi-2-(metilamino)etil) benzeno-1,2-diol) ou 
adrenalina (Figura 18) é um neurotransmissor da família das catecolaminas (juntamente 
com a dopamina e a norepinefrina) e é o principal hormônio liberado pelas glândulas 
supra-renais, apresentando funções fisiológicas e efeitos farmacológicos específicos. A 
EP é sintetizada pelo organismo em situações de fortes emoções ou estresse, como luta, 
fuga, excitação e medo, desempenhando um papel significativo no estresse mental ou 
físico, além de estimular uma série de comportamentos do sistema nervoso central.368,369 
Assim como acontece com a DA, alterações nos níveis de EP nos fluidos corporais estão 
relacionados com graves problemas de saúde, incluindo doença de Parkinson, 
Esquizofrenia e doença de Alzheimer. Além disso, a EP tem a incrível capacidade de 
afetar o humor e a clareza mental, como o pensamento negativo, ganho de peso, fadiga, 
ansiedade, problemas digestivos, insônia, hipomania, etc.370,371 
 
Figura 18. Estrutura molecular da epinefrina. 
 
 
FONTE: Referência 369. 
 
Uma alta concentração de EP no sangue afeta a pressão arterial, o sistema 
imunológico, a frequência cardíaca, a lipólise e o metabolismo do glicogênio, funcionando 
como um potente estimulante, permitindo aos esportistas melhorar a sua força e 
velocidade. Por isso, o seu uso foi proibido em competições de atletismo pela Agência 
Mundial Antidoping.372,373 Na medicina, a EP é usada como um medicamento de 
emergência comum para tratar asma brônquica, infarto do miocárdio, reações alérgicas 
graves, hipertensão e parada cardíaca. Diversas doenças causam alterações na 
concentração da EP, tais como crise hipertensiva, angina, ataques de asma, hepatite, 
cirrose do fígado e lesão cerebral. Além disso, a determinação de EP na urina permite 
estabelecer a localização de tumores de tecido adrenal e nervoso.374 Desta forma, a 
detecção de EP tem atraído muita atenção dos cientistas, tanto em estudos para o 
entendimento da sua ação fisiológica quanto para o diagnóstico e tratamento de doenças, 
a fim de evitar os efeitos colaterais da sobredosagem.375-377 
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Em muitas situações, os biomarcadores (incluindo AA, DA e EP) coexistem nos 
fluidos corporais, tornando necessária a determinação simultânea, sensível e seletiva 
destes compostos em áreas como da pesquisa básica, biomedicina, diagnóstica, saúde e 
patologia.378-380 A detecção eletroquímica simultânea de AA e DA ou EP possui como 
principal obstáculo a sobreposição dos seus sinais anódicos, devido a estas espécies 
possuírem potenciais de oxidação muito próximos, resultando em análises com baixa 
seletividade.381,382 Uma forma de contornar este problema é a utilização de diversos tipos 
de materiais para a modificação da superfície dos eletrodos, sendo os mais comuns as 
nanopartículas metálicas (Au, Pd, Pt),383-385 os polímeros condutores386-388 e os 
nanomateriais a base de carbono (grafeno e nanotubos).389-391 Embora eficiente, a 
modificação dos eletrodos adiciona uma etapa extra (em muitos casos complexa e 
demorada) no método de análise, além de aumentar o custo dos ensaios.  
Como alternativa, medidas eletroquímicas simultâneas de AA e DA (ou EP) 
podem ser realizadas através da separação prévia das espécies em materiais celulósicos 
(como papel e fios de algodão), os quais atuam como uma coluna cromatográfica que é 
conectada a região de detecção eletroquímica por um sistema em fluxo. Tal estratégia foi 
explorada por Murphy et al.392 em um dispositivo microfluídico construído em papel para a 
análise simultânea de AA e DA, além de sistemas similares sendo utilizados para a 
separação cromatográfica de misturas de AA e UA e de paracetamol e 4-aminofenol com 
a posterior detecção eletroquímica das espécies.393,394 
Portanto, do modo a realizar determinações simples e baratas dos fármacos e 
biomarcadores descritos anteriormente, além de aprimorar as características das 
medidas realizadas com dispositivos em papel, fios de algodão hidrofílicos foram 
utilizados como canal microfluídico para a construção de plataformas miniaturizadas 
eletroanalíticas versáteis e de baixo custo com capacidade de realizar ensaios em 














2 OBJETIVO GERAL 
 
Construir e desenvolver dispositivos baseados em canais microfluídicos feitos com 
fios de algodão e materiais de baixo custo para a realização de análises em microfluxo 
visando aplicações eletroanalíticas. 
 
2.1 OBJETIVOS ESPECÍFICOS 
 
i) Montar os dispositivos microfluídicos baseado em fios de algodão e com materiais de 
baixo custo; 
ii) Avaliar os dispositivos com relação ao transporte de soluções e desempenho analítico; 
iii) Caracterizar a superfície dos fios e eletrodos por microscopia eletrônica de varredura 
(MEV), espectroscopia de raios-X por energia dispersiva (EDS), microtomografia de 
raios-X, espectroscopia Raman e espectroscopia no infravermelho com transformada de 
Fourier (FTIR); 
iv) Otimizar as características dos dispositivos microfluídicos, avaliando as melhores 
configurações para a realização de análise em microfluxo; 
v) Construir e integrar um biossensor ao dispositivo microfluídico; 
vi) Fazer tratamentos nos fios que compõem o canal microfluídico do dispositivo para a 
separação de compostos; 
vii) Desenvolver um dispositivo microfluídico totalmente portátil; 
viii) Aplicar os dispositivos microfluídicos, sob condições otimizadas, na determinação de 





















Os reagentes utilizados em todas as etapas do trabalho estão listados na Tabela 
1, os quais foram utilizados sem purificação prévia. Todas as diluições foram feitas em 
água destilada e purificada pelo sistema Milli-Q da Millipore (Direct-Q3; Millipore 
Corporation, Bedford, MA, USA), com resistividade maior que 18,2 MΩ cm. Os reagentes 
foram pesados em balança analítica Mettler Toledo, Modelo AL204 (Columbus, OH, 
USA), com precisão de ±0,1 mg. As medidas de pH das soluções foram realizadas em 
pHmetro Metrohm 780, com eletrodo combinado de vidro Ag/AgCl KCl 3,0 mol L-1.  
 
Tabela 1. Relação de reagentes utilizados nos experimentos do projeto. 
Reagente Marca Pureza 
Fosfato de sódio monobásico monohidratado P.A. Synth 98,0 – 102,0% 
Fosfato de sódio dibásico anidro P.A. Vetec > 99,0% 
Acetaminofeno Alchimia > 99,0% 
Diclofenaco de potássio Alchimia > 99,0% 
Naproxeno Alchimia > 99,0% 
GOx (purificada de Aspergillus niger) Sigma-Aldrich 150 U mg-1 
D-(+)-glicose anidra Sigma-Aldrich ≥ 99,5% 
Azul de O-toluidina SEM > 85,0% 
Ácido acético glacial P.A. Neon > 99,9% 
Acetato de sódio anidro P.A. Vetec 99,0 – 101,0% 
Hidróxido de sódio P.A. CRQ > 97,0 % 
Ácido ascórbico P.A. Sigma-Aldrich ≥ 99,0% 
Ácido cítrico monoidratado P.A. Biotec > 99,5% 
Cloridrato de dopamina Sigma-Aldrich 98,0% 
Hidroclorotiazida Lidifarma 99,4% 
Ácido úrico Sigma-Aldrich ≥ 99,0% 
Epinefrina Sigma-Aldrich ≥ 95,0% 
FONTE: O autor (2018). 
 
As soluções de tampão fosfato (PB) pHs 6,0 – 8,0 foram preparadas a partir dos 
sais de fosfato de sódio monobásico monohidratado P.A. e fosfato de sódio dibásico 
anidro P.A. Para o preparo das soluções de tampão acetato pHs 3,8 – 5,0, foram 




3.2 CONSTRUÇÃO E FUNCIONAMENTO DOS µTEDS 
 
Os estudos do projeto foram agrupados em cinco partes, cada qual 
correspondendo a um dispositivo microfluídico diferentes, os quais apresentavam 
algumas características e funções distintas, mas todos tendo por objetivo a realização de 
análises em microfluxo com detecção eletroquímica, empregando fios de algodão como 
canal microfluídico, materiais acessíveis e processos de fabricação simples. Desta forma, 
os materiais e os processos de construção empregados nos cinco dispositivos são 
descritos a seguir. 
 
3.2.1 Parte I – µTED-1 
 
A construção do dispositivo proposto nesta parte do trabalho foi caracterizada pela 
simples montagem dos seus componentes, os quais incluem placas de vidro com 25 mm 
de largura e 6,5 mm de espessura, tampas de acrílico com capacidade para 4,0 mL de 
solução, fita adesiva dupla face, cilindros de grafite (0,5 e 0,7 mm de diâmetro) utilizados 
em lapiseira e gaze hidrófila estéril de algodão. Para a confecção das placas dos vidros 
no comprimento desejado, foi utilizado um cortador de vidros LKB 7800 (Melbourne, 
Austrália). Além disso, para auxiliar na montagem do dispositivo, foram utilizados como 
acessórios pinça de ponta fina, régua, tesoura e fita adesiva transparente. A montagem 
do µTED-1 seguiu a sequência descrita a seguir e ilustrada esquematicamente na Figura 
19: 
(1) Junção de placas de vidro com comprimentos de 90 mm (1 placa), 60 mm (3 
placas) e 30 mm (1 placa) com o auxílio de fita adesiva transparente, de modo a 
obter uma diferença de altura em suas extremidades; 
(2) Fixação de 2 tampas de acrílico, uma em cada extremidade das placas de vidro; 
(3) Colocação de um pedaço de fita adesiva dupla face perto de cada tampa de 
acrílico; 
(4) Acomodação de três cilindros de grafite (sendo dois deles com diâmetro de 0,5 
mm e o terceiro com diâmetro de 0,7 mm) sobre a fita adesiva dupla face fixada 
perto do tampa de acrílico inferior; 
(5) Fixação de 8 fios de algodão hidrofílicos unidos (retirado da gaze hidrófila) ao 
longo de todo o dispositivo, se estendendo de uma tampa de acrílico até a outra; 
(6) Deposição de um pedaço de gaze hidrófila sobre a região que contém os cilindros 
de grafite; 















Figura 23. Fotografia do µTED-2 com as indicações das principais regiões do dispositivo. 
 
 
FONTE: O autor (2018). 
 
3.2.3 Parte III – µTED-3 
 
Para a fabricação do µTED-3, o processo de montagem sofreu alterações devido 
a construção e integração do biossensor de PTB-GOx ao dispositivo, conforme mostrado 
esquematicamente na Figura 24. Inicialmente, (1) a base do dispositivo foi montada 
através da junção de placas de vidro com comprimentos de 85 mm (1 placa), 55 mm (7 
placas) e 25 mm (1 placa). Sobre a base foi adicionado um (2) pedaço de fita dupla face, 
(3) três cilindros de grafite, (dois com diâmetro de 0,5 mm e um com diâmetro de 0,7 
mm), com o cilindro de grafite correspondente ao eletrodo de trabalho previamente lixado 
para a remoção da camada externa de resina presente no material, e por fim, (4) dois 
pedaços de fita dupla face sobre os grafites para delimitar a área de detecção. 
Na sequência, a construção do biossensor de PTB-GOx foi realizada (5) com a 
adição de 50,0 μL de solução tampão PB 0,10 mol L-1 contendo azul de O-toluidina (TB) e 
GOx na zona de detecção, seguida da (6) aplicação de voltametria cíclica (CV) entre -
0,60 a 0,70 V vs. grafite a uma velocidade de varredura de 50 mV s-1 para a 
eletropolimerização da TB e imobilização de GOx na superfície do eletrodo de trabalho. A 
solução foi então removida e a zona de detecção foi lavada com 3 alíquotas de 50,0 μL 
de solução tampão PB para a retirada das espécies não imobilizadas.  
Finalmente, a montagem do µTED-3 foi concluída com a (7) colocação das 
tampas de acrílico (ambas com capacidade para 4,0 mL de solução), seguida da (8) 
adição de um pedaço de fita dupla face perto do reservatório de entrada, (9) introdução 









adesiva transparente) de placas de vidro com comprimentos de 120 mm (1 unidade), 90 
mm (6 unidades), 30 mm (1 unidade), 40 mm (2 unidades) e 15 mm (5 unidades). Nos 
dois extremos da base do dispositivo foram fixadas (7) tampas de acrílico com 
capacidade de 4,0 mL, funcionando como reservatório de entrada principal (Ri) e 
reservatório de saída (Ro). Sobre a lateral superior da base (8) foram inseridas 2 tampas 
de polipropileno com capacidade de 500,0 µL, as quais foram nomeadas como 
reservatório de entrada auxiliar 1 (Rax1) e reservatório de entrada auxiliar 2 (Rax2). Na 
sequência, (9) um pedaço de fita dupla face foi colocado no extremo superior direito da 
base, seguido da (10) adição de Cm (contendo a zona de detecção), o qual se estendia 
desde Ri até Ro.  Por fim, (11) canais microfluídicos contendo 2 fios de algodão hidrofílico 
(canal microfluídico auxiliar 1 – Cax1) e 1 fio de algodão hidrofílico (canal microfluídico 
auxiliar 2 – Cax2) foram adicionados de modo a ligar Cm a Rax1 e Rax2, respectivamente. 
 
Figura 26. Processo de fabricação do µTED-4, sendo mostradas as etapas de preparação do 
canal microfluídico principal e da montagem do dispositivo com a integração de todos 
os componentes necessários. 
 
 






força iônica da solução que chega na zona de detecção, evitando mudanças na linha de 
base das medidas eletroquímicas que poderiam ocorrer devido as alterações da força 
iônica das soluções que passam pela região de separação do dispositivo. A junção de 
Cax1 e Cax2 a Cm foi feita pelo simples contato entre os fios, sem a necessidade de formar 
nós para mantê-los conectados. 
 
3.2.5 Parte V – µTED-5 
 
O µTED-5 foi projetado para ser um dispositivo microfluídico totalmente portátil, 
com a capacidade de realizar análises sem o emprego de qualquer equipamento 
convencional de medida (como os potenciostatos comerciais de bancada). Assim, a 
construção do µTED-5 foi dividida em 4 partes: (1) fabricação de um sistema eletrônico 
miniaturizado de medida responsável pela detecção eletroquímica e transmissão dos 
dados das análises, (2) desenvolvimento de plataformas para recepção e monitoramento 
das medidas, (3) construção em impressora 3D da base do dispositivo e dos acessórios 
necessários para as medidas e (4) integração de todos os componentes do µTED-5 em 
uma plataforma totalmente portátil. 
 
3.2.5.1 Sistema eletrônico miniaturizado de medida 
 
O sistema eletrônico miniaturizado foi planejado para realizar medidas 
cronoamperométricas e permitir a transmissão dos dados das análises via USB ou sem 
fio (via bluetooth), com alimentação elétrica feita por 2 baterias de 9 V. A construção do 
sistema eletrônico miniaturizado teve início com a criação, simulação e validação dos 
circuitos eletrônicos através do programa Proteus. Em seguida, tais informações foram 
transportadas para o programa Eagle, o qual organizou e dimensionou os circuitos e 
componentes ao tamanho desejado da placa de circuito impresso. Empregando uma 
fresadora CNC (controle numérico computadorizado), as trilhas eletrônicas foram 
demarcadas na placa, seguida da montagem e soldagem manual dos componentes. 
Todas as peças utilizadas para a construção do sistema eletrônico miniaturizado estão 









Tabela 2. Componentes utilizados na montagem do sistema eletrônico miniaturizado de medida. 
Componente Quantidade 
Placa PCI de fibra e vidro com face simples de cobre 1 
Arduino nano – Atmel ATmega328 1 
Potenciômetro multivoltas 10 Kohms 1 
Amplificador operacional TL084 2 
Chave liga/desliga Dip Switch 4 vias 180 graus 1 
Led difuso 3 mm 1 
Diodo BAV199 1 
Resistor 0 Ω 2 
Resistor 560 Ω 1 
Resistor 2 kΩ 1 
Resistor 10 kΩ 8 
Resistor 100 kΩ 1 
Capacitor 100 nF 4 
Capacitor 1 µF 1 
Barra de pinos 1x40 vias 1 
Módulo bluetooth HC-05 1 
FONTE: O autor (2018). 
 
O circuito utilizado para a construção do sistema eletrônico miniaturizado foi 
baseado principalmente em amplificadores operacionais (AmpOp) e um microcontrolador, 
permitindo a realização de análises cronoamperométricas com aplicação de potenciais 
entre 0 e 5 V e leitura de correntes de até 4,5 µA. Como mostrado na Figura 28, o 
funcionamento do sistema tem por base a aplicação de um potencial através do 
microcontrolador em um dos seus pinos de saída (1), com o ajuste sendo feito por meio 
de um potenciômetro integrado ao circuito (2), e a compensação do potencial aplicado 
ocorrendo por um circuito contendo AmpOps na configuração buffer ou seguidor de 
tensão (3). Na sequência, a leitura de corrente na célula eletroquímica é feita por meio de 
um AmpOp na opção inversor, o qual está associado a um conversor corrente/tensão, e 
um filtro para tratamento de ruídos em alta frequência (4). Um circuito de instrumentação 
baseado em AmpOps na configuração seguidor atua para permitir um ganho no sinal 
medido (5). Por fim é feita a leitura do sinal em uma entrada analógica do 
microcontrolador (6), que faz o processamento digital do sinal, permitindo a transmissão 













Para o monitoramento por smartphones via conexão bluetooth das análises 
realizadas com o sistema eletrônico miniaturizado, um aplicativo foi desenvolvido 
empregando a plataforma App Inventor, que utiliza a programação em blocos. A tela do 
aplicativo finalizado é mostrada na Figura 31, a qual apresenta diversas funções, tal 
como gerenciar a conexão (via bluetooth) do smartphone ao sistema eletrônico 
miniaturizado do µTED-5 através dos botões Conectar e Desconectar, inserir o nome da 
análise, dar início a medida com o botão Iniciar e acompanhar em tempo real as 
informações da medida, tais como potencial aplicado, tempo transcorrido, corrente 
gerada, além dos valores máximos e mínimos de corrente obtidas, os quais podem ser 
atualizados pelos botões Zera Corrente Máx e Zera Corrente Mín, respectivamente. Por 
fim, o aplicativo possui a função de encerrar a medida através do botão Finalizar, quando 
as informações (potencial, tempo e correntes) obtidas durante toda a análise são salvas 
automaticamente no aparelho (em formato .txt) com o nome previamente inserido. 
 
Figura 31. Tela do aplicativo desenvolvido para o monitoramento e coleta dos dados das análises 
por conexão bluetooth com smartphone. 
 
 
FONTE: O autor (2018). 
 
3.2.5.3 Construção da base e dos acessórios do µTED-5 
 
A base do dispositivo (responsável pelo armazenamento do sistema eletrônico 
miniaturizado e das baterias) e todos os acessórios utilizados para as medidas (tais como 
suporte dos eletrodos e reservatórios das soluções) foram projetados no programa 
Sketchup, com os modelos 3D das peças necessárias para a construção e 
funcionamento do µTED-5 sendo mostradas na Figura 32. Na sequência, os modelos 3D 
foram importados para o programa Repetier, o qual permite ajustar diversas 
configurações para a impressão das peças, tais como temperatura de extrusão do 
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polímero, temperatura da mesa de impressão, preenchimento das peças, tipo e forma do 
acabamento, entre muitos outros parâmetros. Por fim, com as configurações de 
impressão estabelecidas, uma impressora 3D Graber i3 GTMaX foi conectada ao 
programa Repetier, sendo então, as peças do dispositivo construídas com o polímero 
ABS (acrilonitrilo-butadieno-estireno). 
 
Figura 32. Modelos 3D utilizados para a impressão das peças poliméricas que compõe o µTED-5. 
 
 
FONTE: O autor (2018). 
 
3.2.5.4 Montagem do µTED-5 
 
Para a montagem da base do dispositivo, as peças 1 a 10 foram unidas com o 
auxílio de cola instantânea Super Bonder (Figura 33A). As peças 11 e 12, que 
correspondem as tampas traseira e frontal, respectivamente, são removíveis de modo a 
permitir a manutenção do µTED-5 em caso de necessidade, e por isso, foram apenas 
encaixadas na base do dispositivo. Na sequência, o sistema eletrônico miniaturizado, as 
baterias de 9 V e os cabos destinados a conexão destes componentes e dos eletrodos 
foram inseridos na base no dispositivo, como mostrado na Figura 33B-C. A conexão dos 
eletrodos com o sistema eletrônico miniaturizado é feita por três conectores posicionados 






















3.3 CARACTERIZAÇÕES SUPERFICIAIS 
 
Foram realizadas análises superficiais dos fios de algodão nas partes I, II e IV do 
projeto e no biossensor de PTB-GOx na parte III do trabalho para obtenção de diversas 
informações e características referentes a estes materiais. Micrografias de MEV com 
elétrons secundários foram obtidas dos fios de algodão, do eletrodo de grafite e do 
biossensor de PTB-GOx com o Microscópio Eletrônico de Varredura Tescan VEGA3 LMU 
(República Tcheca), o qual possui resolução de 3 nm. Todas as imagens foram obtidas 
com uma aceleração de voltagem de 15 kV. Para as análises em seção transversal, os 
fios de algodão foram previamente embutidos em parafina e cortados com lâmina de 
barbear. Em todas as análises, as amostras foram fixadas sobre o porta amostra do 
equipamento (disco de alumínio de 32 mm de diâmetro) através de uma fita dupla face de 
cobre, passando em seguida pelo processo de recobrimento com ouro no metalizador 
Balzers MED010. 
Utilizando as micrografias feitas no MEV Tescan e o princípio da estereoscopia, 
reconstruções 3D foram realizadas com o programa MeX 5.1 (Alicona Imaging GmbH, 
Áustria) da superfície do eletrodo de grafite e do biossensor de PTB-GOx, sendo obtidas 
informações relativas a topografia e rugosidade dos mesmos. Além disso, análises 
elementares e mapeamentos químicos do eletrodo de grafite e do biossensor de PTB-
GOx foram realizados por EDS com um Espectroscópio Oxford (Oxford Instruments, 
Inglaterra), o qual possuia resolução de 125 eV e estava acoplado ao MEV Tescan. 
Para a avaliação de possíveis contaminantes nos fios de algodão, micrografias de 
MEV com elétrons retroespalhados foram obtidas com o Microscópio Eletrônico de 
Varredura de Alta Resolução (HRSEM) Quanta FEG 450 (FEI Company, Hillsboro, 
Oregon, USA) com resolução de 1 nm. Além disso, análises químicas elementares 
(espectros e mapeamentos químicos) foram realizadas por EDS empregando um 
Espectroscópio EDAX TEAMTM (EDAX Inc, Mahwah, Nova Jersey, USA), o qual estava 
acoplado ao HRSEM e tinha resolução de 131 eV. Ambas as análises (micrografias de 
MEV e ensaios de EDS) foram feitas com aceleração de voltagem de 10 kV, em modo 
baixo vácuo, com uma pressão de 50 Pa.  
A análise de microtomografia de raios-X foi realizada com um Microtomógrafo 
computadorizado Bruker Micro-CT (Bruker Corporation, Kontich, Antuérpia, Bélgica), o 
qual funcionava integrado ao HRSEM. Os fios de algodão que compõe o canal 
microfluídico foram analisados uma área de 1,77 mm de comprimento, dividida em 985 
camadas. O ensaio foi feito no modo alto vácuo, e para a formação dos raios-X foi 
utilizado um feixe de elétrons com aceleração de voltagem de 30 kV e um alvo de latão 
posicionado em 45 graus. Para a análise de microtomografia de raios-X, os fios de 
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algodão foram fixados verticalmente sobre o porta amostra do equipamento, de modo a 
permitir que a amostra pudesse girar por 360 graus sem mudar o eixo de rotação. 
Caracterizações Raman dos fios de algodão foram feitas com o Microscópio 
Raman Confocal WITec Alpha300R (Ulm, Baden-Württemberg, Alemanha), com um laser 
diodo verde (comprimento de onda 532 nm) e com uma potência de 20,0 mW. Os 
espectros foram obtidos com um tempo de integração de 10 s e 50 acumulações e o 
mapeamento Raman foi feito em uma área de 30 x 30 µm, sendo a imagem composta por 
120 pontos e 120 linhas. Já as análises Raman (espectros e mapeamento) do eletrodo de 
grafite e do filme de PTB-GOx presente na superfície do biossensor foram realizadas com 
o mesmo Microscópio Raman, com laser de hélio-néon (comprimento de onda de 633 
nm), com uma potência de 1,3 mW. Os espectros foram obtidos com um tempo de 
integração de 10 s e 10 acumulações e o mapeamento Raman foi feito em uma área de 
160 x 160 µm, sendo a imagem composta por 150 pontos e 150 linhas. 
Por fim, análises de FTIR dos fios de algodão foram realizadas com o 
espectrômetro Bomem Michelson MB 100 (Quebec, Canadá) utilizando pastilhas de KBr 
contendo 1% de fios de algodão previamente macerados em nitrogênio líquido. Os 
espectros foram obtidos no modo transmitância, com 64 acumulações. Com exceção do 
FTIR (localizado no Departamento de Química da UFPR), todos os outros equipamentos 
empregados nas caracterizações superficiais estão disponíveis no Centro de Microscopia 
Eletrônica da UFPR. 
 
3.3.1 Quantificação dos grupos carboxílicos 
 
A quantidade de grupos carboxílicos incorporados nos fios de algodão tratados foi 
determinada por titulação complexométrica conforme metodologia descrita por Murphy et 
al.392 Inicialmente, 500,0 mg de fios de algodão previamente tratados com ácido cítrico 
foram colocados em 50,0 mL de uma solução de acetato de cálcio 0,10 mol L-1 e 
deixados sob agitação por 24 horas. Em seguida, alíquotas de 10,0 mL da solução foram 
transferidas para frascos erlenmeyers, nos quais foi adicionado o indicador murexida e o 
pH das soluções foi ajustado para 12,0 com uma solução de hidróxido de sódio 0,10 mol 
L-1, com as soluções adquirindo coloração avermelhada pela formação do complexo Ca-
indicador. As soluções foram então tituladas com EDTA 0,10 mol L-1, com o ponto final 
correspondendo a mudança de cor (de vermelho para violeta) das soluções de íons cálcio 
presentes nos erlenmeyers devido a liberação do indicador ligado ao metal e formação do 
complexo Ca-EDTA. Como provas em branco, foram realizadas titulações com EDTA da 
solução de acetato de cálcio sem entrar em contato com os fios de algodão. As titulações 









quais eram baseados em cilindros de grafite, eletrodo de carbono impresso e eletrodos 
de Au depositados sobre os fios de algodão (assim como no µTED-4), com as 
caracterizações eletroquímicas (obtidas por CV) e as análises comparativas feitas com o 
potenciostato/galvanostato µAutolab tipo III e todas as outras medidas 
cronoamperométricas realizadas com o sistema eletrônico miniaturizado desenvolvido e 
integrado ao dispositivo. 
As técnicas eletroquímicas utilizadas ao longo do trabalho e os detalhes de cada 
procedimento são descritos a seguir: 
CV: empregada para a caracterização dos fenômenos eletroquímicos envolvendo 
os eletrodos e analitos. A CV, a qual se baseia na aplicação de uma varredura de 
potencial em uma direção e na sequência na direção inversa retornando para o valor 
inicial de potencial (varredura na forma de um triângulo), foi realizada em todas as partes 
do projeto. No µTED-1, µTED-4 e µTED-5 (exclusivamente para o sistema contendo 
eletrodos de Au integrados ao canal microfluídico), as medidas de CV do ACT, DCF, AA, 
DA e EP foram realizadas com a adição do eletrólito contendo os analitos diretamente no 
reservatório de entrada dos dispositivos, sendo deixados fluir durante todo o tempo de 
análise. Já para o µTED-2, µTED-3 e µTED-5 (para os sistemas contendo eletrodos de 
grafite e impresso), as análises de CV foram realizadas sem o canal microfluídico, com os 
analitos (NPX, HCZ e UA) ou TB-GOx (eletropolimerização no µTED-3) sendo inseridos 
(volume de 50,0 µL) diretamente na região dos eletrodos. 
Cronoamperometria e MPA: técnicas empregadas no projeto para a detecção e 
quantificação dos analitos. A MPA, onde são aplicados pulsos de potencial em função do 
tempo, foi utilizada no µTED-1 para a determinação simultânea de ACT e DCF. Para os 
demais dispositivos (µTEDs 2-5), foi empregada a cronoamperometria, que foi utilizada 
para a determinação de NPX, glicose, AA, DA, HCZ, UA e EP, e é baseada na aplicação 
de um potencial constante e suficiente para a geração de reações redox do analito, com o 
monitoramento da corrente obtida a partir destas reações. Para ambas as técnicas 
(cronoamperometria e MPA), as injeções dos analitos (individuais ou simultâneos) foram 
feitas diretamente no canal microfluídico com o auxílio de uma micropipeta, com volumes 
e distâncias de injeção (com relação a zona de detecção) dependendo do objetivo da 
análise e da característica do dispositivo empregado. 
 
3.6 AVALIAÇÃO DA DILUIÇÃO DA AMOSTRA NO CANAL MICROFLUÍDICO 
 
A diluição experimentada pela amostra injetada no canal microfluídico foi realizada 
no µTED-2, com a obtenção de duas análises cronoamperométricas com configurações 






contendo NPX padrão, de modo a obter soluções com concentração final de 200,0 µmol 
L-1 do analito (amostras com adição de padrão), sendo 100,0 µmol L-1 provenientes do 
NPX das amostras e 100,0 µmol L-1 do padrão do analito adicionado.  
Além disso, soluções de NPX padrão com concentrações entre 1,0 µmol e 1,0 
mmol L-1 também foram preparadas em PB para obtenção de uma curva de calibração, a 
qual foi usada para o cálculo da concentração do analito nas amostras comerciais 
(comprimidos sem a adição de NPX padrão) e para obter os valores de recuperação do 
NPX padrão adicionado nas soluções das amostras comerciais. As análises de 
determinação de NPX foram feitas por cronoamperometria empregando o µTED-2. 
 
3.7.2 Determinação dos níveis de glicose, ácido ascórbico e dopamina em lágrimas 
 
Amostras de lágrimas foram coletadas de 10 voluntários saudáveis de ambos os 
sexos, na faixa etária entre 20 e 35 anos, sem histórico médico de hiper ou hipoglicemia, 
após um jejum de 8 horas. Para estimular a produção do fluido de forma simples e sem 
expor os olhos dos voluntários a qualquer risco, foi utilizada cebola crua macerada, a qual 
foi colocada próxima dos voluntários por um período de aproximadamente 2 minutos. As 
lágrimas que desciam dos olhos e ficavam sobre a face foram coletadas com o auxílio de 
uma pipeta descartável de pasteur, sendo transferidas e armazenadas em tubos plásticos 
de 1 mL tipo eppendorf.  
As determinações dos níveis de glicose nas lágrimas coletadas foram feitas por 
cronoamperometria usando o biossensor de PTB-GOx integrado ao µTED-3, com as 
amostras sendo analisadas (injeções de 2,0 μL) da forma como foram coletadas, sem 
qualquer etapa de purificação. A quantificação dos níveis de glicose presentes na lágrima 
foi feita pelo método de adição de padrão. Os níveis de glicose no sangue dos 10 
voluntários também foram avaliados (no momento da coleta das lágrimas) usando um 
medidor portátil de glicose (LifeScan Inc., USA). Os dados obtidos com as análises foram 
utilizados para avaliar uma possível correlação dos níveis de glicose presentes na 
lágrima e no sangue. 
Por fim, para as análises de AA e DA presentes na lágrima foi empregado o 
µTED-4, com a realização de separações cromatográficas dos analitos ao longo do canal 
microfluídico e detecção por cronamperometria em eletrodos de Au. Assim como feito 
para a análise de glicose, as amostras de lágrima foram injetadas (2,0 μL) no dispositivo 
sem nenhuma etapa de purificação, com a quantificação dos níveis de AA e DA 




4 RESULTADOS E DISCUSSÃO 
 
Durante o desenvolvimento do projeto, cinco µTEDs foram construídos e 
otimizados, cada um possuindo características e funções específicas e servindo de base 
para a fabricação e desenvolvimento do dispositivo subsequente. Assim, a seção de 
resultados e discussão foi divida em cinco partes, uma para cada µTED construído, 
sendo que em cada parte foram utilizados analitos diferentes para estudar e otimizar as 
características dos dispositivos e avaliar a sua potencialidade analítica. 
 
4.1 PARTE I – µTED-1 
 
Esta parte compreende a construção do primeiro dispositivo microfluídico do 
projeto. Sendo assim, os estudos aqui contidos tiveram por objetivo avaliar o processo de 
fabricação, as características dos materiais que compõe o µTED e o seu desempenho 
para a realização de análises em fluxo com detecção eletroquímica. Desta forma, foi 
utilizado como analitos o ACT e o DCF, e como técnica de detecção foi empregada a 




Para a construção do µTED-1, os materiais foram escolhidos levando em 
consideração o baixo custo e a sua ampla disponibilidade. Como base do dispositivo, 
foram utilizadas placas de vidro, devido a facilidade de limpeza e rigidez. Porém, diversas 
outras bases também podem ser empregados, tais como madeira, metais, polímeros, etc. 
A integração das placas de vidro com os outros componentes do dispositivo microfluídico 
pôde ser facilmente alcançada utilizando uma fita adesiva dupla face de forte fixação 
(Fixa forte transparente, 3M, Sumaré, SP), a qual era composta por massa de adesivo 
acrílico transparente e possuia dentre outras características uma ótima flexibilidade e alta 
aderência superficial. Os eletrodos foram constituídos por cilindros de grafite (0,5 e 0,7 
mm de diâmetro) utilizados em lapiseira, os quais permitiam uma fácil acomodação no 
dispositivo proposto e possuíam características eletroquímicas importantes, tais como 
pequena resistividade e baixa reatividade química e eletroquímica.214,399 Como 
reservatórios de entrada e saída das soluções, foram utilizadas tampas de acrílico, 
devido a sua transparência e fácil limpeza. Além do acrílico, qualquer material inerte pode 
ser empregado como reservatórios das soluções no dispositivo.  
Gazes hidrófilas de algodão (Figuras 43A e 43B) foram usadas para delimitar o 






Com base nos valores de aquisição dos materiais utilizados para a montagem do 
μTED-1, o custo estimado de cada dispositivo foi de 1,92 reais (Tabela 3), valor este 
comparável com os dispositivos descartáveis de fluxo lateral, os quais possuem custos 
de fabricação entre 0,40 – 12,00 reais por teste.113 No cálculo do custo de cada µTED-1, 
não foram incluídos os valores dos equipamentos utilizados nas medidas eletroquímicas, 
tal como potenciostato e computador. Além disso, o custo de cada µTED-1 pode ser 
reduzido com o emprego de uma base mais barata, visto que as placas de vidro 
utilizadas correspondem por 52% do custo total. Por fim, diferentemente dos dispositivos 
descartáveis, o µTED-1 pode ser utilizado continuamente por vários dias, necessitando 
apenas de um processo de verificação e calibração durante longos intervalos de análise. 
 
Tabela 3. Custo estimado dos materiais empregados na fabricação do μTED-1. 
Material Quantidade usada em cada 
dispositivo 
Custo por dispositivo 
(reais) 
Placa de vidro 300 mm 1,00 
Fita adesiva dupla face 50 mm 0,28 
Cilindros de grafite 3 pedaços (11/2 grafite) 0,24 
Gaze hidrófila de algodão 1 pedaço (60 mm2) 0,04 
Fios hidrofílicos de algodão 110 mm 0,01 
Tampas de acrílico 2 unidades 0,35 
Total  1,92 
FONTE: O autor (2018). 
 
4.1.3 Determinação da vazão 
 
Um dispositivo microfluídico desenvolvido para a realização de ensaios analíticos 
por análise em fluxo deve apresentar uma vazão significativa e constante para evitar 
inconsistências entre as medidas, as quais podem ser geradas por problemas inerentes 
ao transporte de eletrólitos e analitos ao longo dos canais microfluídicos. 
Para a investigação da vazão no µTED-1, o aumento da massa de solução 
presente no reservatório de saída foi monitorado em função do tempo. Como mostrado 
na Figura 44, o volume (após a conversão dos valores de massa) de solução contida no 
reservatório de saída aumentou linearmente com o tempo, indicando um fluxo contínuo e 
livre de oscilações significantes ao longo dos 30 minutos de avaliação (R2 = 0,9998), 
apenas com um pequeno aumento nas barras de desvios para tempos maiores, 
comparando os quatro dispositivos avaliados. Com o cálculo do coeficiente angular da 
relação entre o volume de solução que passou pelo dispositivo e o tempo (Figura 44), foi 
obtida uma vazão de 1,19 µL s-1. Em comparação com as vazões relatadas em outros 
















metodologia tinha por base a determinação simultânea de ACT e DCF, foi necessário 
obter o valor de corrente correspondente ao DCF a partir das intensidades de sinal 
observados para a mistura das espécies e não na injeção individual do analito. 
Entretanto, através da simples subtração das correntes geradas para a mistura de ACT e 
DCF nos dois potenciais (0,25 e 0,50 V), não foi possível obter o valor correspondente ao 
DCF, visto que as respostas eletroquímicas observadas para o ACT não foram os 
mesmas em ambos os potenciais (82,6 nA em 0,25 V e 111,0 nA em 0,50 V). Para 
contornar este problema, foi aplicado um fator de correção (CF), estratégia que 
normalmente é utilizada em análises por MPA,217,48-410 o qual corresponde a obtenção de 
uma razão entre os valores de corrente em maior e menor potencial da espécie mais 
facilmente oxidada. Desta forma, o valor de CF foi então utilizado para o cálculo da 
corrente correspondente a outra espécie presente na mistura. Assim, um CF foi calculado 
a partir das respostas obtidas para o ACT nos potenciais de 0,25 e 0,50 V: 
 
                                CF = iACT em 0,50 V / iACT em 0,25 V     (3) 
 
e então, a corrente correspondente ao DCF em 0,50 V para a medida realizada da 
mistura das espécies, foi obtida da seguinte forma: 
 
                         iDCF = imistura em 0,50 V – (CF x imistura em 0,25 V)            (4) 
 
Portanto, o CF calculado para a análise foi de 1,34 e a média dos valores de 
corrente encontrados para o DCF foi de 94,7 nA, o qual correspondeu a um desvio de 
apenas 0,94% da resposta obtida na análise individual de DCF (95,6 nA) (realizada 
apenas para efeito de comparação). Além disso, para confirmar a viabilidade na utilização 
do CF para diferentes concentrações dos analitos, uma análise de MPA foi realizada em 
0,25 e 0,50 V para soluções contendo apenas ACT entre 10,0 e 320,0 µmol L-1, as quais 
apresentaram respostas lineares em ambos os potenciais, com a obtenção de um mesmo 
valor de CF para toda a faixa de concentração avaliada. Por fim, é recomendado obter o 
CF no início de cada processo de calibração devido a variações que podem ocorrer em 
análises realizadas em diferentes dias ou com diferentes dispositivos.411 
 
4.1.6 Desempenho analítico do µTED-1 para a determinação de acetaminofeno e 
diclofenaco 
 
Inicialmente, foi avaliada a estabilidade nas medidas feitas com o dispositivo 









Tabela 4. Comparação dos valores de LD e faixa linear para a determinação de ACT e DCF com o 
µTED-1 e com outros dispositivos relatados na literatura. 
Espécie LD / µmol L-1 
Faixa linear / 
µmol L-1 Dispositivo / Técnica 
ACT 0,3 0,4 – 100,0 Dispositivo microfluídico/Detecção amperométrica269 
ACT 25,0 50,0 – 2000,0 Dispositivo microfluídico/Detecção amperométrica394 
ACT 1,9 331,0 – 1656,0 Análise por injeção em batelada/MPA413 
ACT 1,7 – Análise por injeção em batelada/MPA414 
ACT 1,4 10,0 – 320,0 Este trabalho 
DCF 11,0 10,0 – 50,0 Análise por injeção em batelada/MPA410 
DCF 0,1 5,0 – 50,0 Análise por injeção em fluxo/MPA415 
DCF 2,5 10,0 – 320,0 Este trabalho 
FONTE: O autor (2018). Valores obtidos das referências 269, 394, 410, 413-415. 
 
Portanto, os resultados observados nos estudos referentes a avaliação da 
montagem do µTED-1 (parte I do projeto) mostraram um fluxo contínuo de eletrólito no 
canal microfluídico do dispositivo, ausência de contaminação nos materiais que compõe o 
dispositivo, estabilidade nas medidas eletroquímicas e boa sensibilidade, o que se deve 
ao cuidado na manipulação dos seus componentes, a aplicação do potencial na forma 
pulsada e ao fluxo contínuo de eletrólito de suporte, o qual promove uma eficiente 
limpeza da superfície dos eletrodos após cada injeção do analito. Além disso, foi 
observada uma frequência analítica de 45 injeções por hora, um valor significativo 
considerando que as características do µTED-1 ainda não foram otimizadas nesta parte 
do projeto e que o dispositivo não utiliza nenhum sistema de bombeamento mecânico das 
soluções, apenas a capilaridade e força gravitacional para o transporte das soluções ao 
longo do canal microfluídico. 
 
4.2 PARTE II – µTED-2 
 
Nesta parte do projeto, as principais características do µTED foram estudadas e 
otimizadas, através da avaliação da influência de diversos parâmetros relacionados as 
medidas eletroquímicas e a configuração do dispositivo, de modo a compreender os 
fenômenos que ocorrem nas análises em microfluxo e permitir o aprimoramento das 
características analíticas do µTED-2 para a realização de µFIA com o melhor 
desempenho possível. Para auxiliar nos estudos, nesta parte do projeto foi utilizado o 
NPX como analito, com sua detecção sendo realizada por cronoamperometria. O custo 
do dispositivo construído nesta parte do trabalho foi de 2,53 reais, valor um pouco 
superior ao µTED-1 devido a utilização de uma maior quantidade de placas de vidro para 









Tabela 5. Bandas vibracionais e atribuições correspondentes observadas nos fios de algodão que 
compõe o canal microfluídico do µTED-2. 
Número de onda (cm-1) Atribuição 
332 δ(CCC) anel 
351 δ(CCC) anel 
383 δ(CCC) anel 
439 δ(CCO) anel 
462 δ(CCO) anel 
489-494 δ(COC) ligação glicosídica 
521 δ(COC) ligação glicosídica 
566-571 δ(COC) ligação glicosídica, no plano 
612 δ(CCH) torção 
901 νs(COC) no plano 
973 νs(CH2) 
1000 νs(CH2) 
1038 ν(CO) 1◦ álcool 
1060 ν(CO) 2◦ álcool 
1098 νas(COC) ligação glicosídica 
1125 νs(COC) ligação glicosídica; ν(COC) respiração do anel 
1154 νas(CC) respiração do anel 
1205 δ(COH); δ(CCH) 
1240 δ(COH) fora do plano 
1282 δ(CH2) torção 
1297 δ(CH2) torção 
1341 δ(CH2) balanço 
1383 δ(CH2) 
1412 δ(CH2) 
1465 δ(CH2); δ (COH) álcool primário 
1480 ν(CH2) scissors 
2735 ν(CH) metina 
2896 νs;as (CH2) 
2968 ν(CH2) 
3289 ν(OH), COH, ligação hidrogênio 
3354 ν(OH) livre 
Abreviações – ν: estiramento, δ: deformação. 
FONTE: Referências 418-420. 
 
4.2.2 Comportamento eletroquímico do naproxeno 
 
Para avaliar os processos eletroquímicos que ocorrem durante a detecção do 




























obtenção da vazão média alcançada pelo eletrólito no μTED-2, sendo observada uma 
vazão de 2,2 ± 0,1 µL s-1, valor maior do que o apresentado por outros dispositivos (com 
valores relatados entre 0,0035 e 0,17 µL s-1) que também utilizaram o transporte das 
soluções através de bombas passivas (sem a utilização de sistemas mecânicos de 
bombeamento).422,427-429 A alta vazão apresentada pelo μTED-2 é explicada pela grande 
quantidade de espaços entre as fibras e os fios presentes no canal microfluídico, como 
obtido pela análise de microtomografia de raios-X, e pelo efeito sifão gerado pela 
diferença de altura dos reservatórios de entrada e saída. 
Em seguida, foi realizada a estimativa da frequência analítica do dispositivo, 
através de injeções regulares (n = 20) de uma solução de 50,0 µmol L-1 de NPX. De 
acordo com as respostas observadas, foi obtida a largura média dos sinais transientes 
gerados (17,3 s), valor que foi utilizado para calcular a quantidade de injeções possíveis 
em 3600 s (1 h) de análise, sendo obtido um valor de 208 injeções por hora, resultado 
melhor do que o relatado por outros estudos que empregaram dispositivos microfluídicos 
(com valores entre 60 e 116 injeções por hora) para a realização de análise em fluxo.430-
433 Além disso, com base na vazão e na frequência analítica, a estimativa de resíduo 
gerado para a detecção de cada sinal transiente no μTED-2 foi de aproximadamente 40,0 
µL, valor extremamente baixo quando comparado com os sistemas FIA convencionais (os 
quais apresentam volumes de resíduos entre 1,1 e 7,1 mL)434-437 e interessante para o 
desenvolvimento de metodologias de análise mais “verdes”.170 
Também foi realizada a avaliação da diluição experimentada pela amostra ao ser 
injetada no canal microfluídico do μTED-2, com a obtenção do coeficiente de dispersão 
(D) do analito, o qual foi calculado de acordo com a seguinte equação: 
 
                                    𝐷 = 𝑖0
𝑖𝑚𝑎𝑥
              (9) 
 
onde i0 é a corrente obtida em condições de volume infinito e imax é corrente obtida para o 
volume injetado. O coeficiente de dispersão do analito no canal pode ser classificado 
como limitado (D = 1-3), médio (D = 3-10) ou alto (D > 10).438 Inicialmente, foi obtido o 
valor de i0 para o NPX no μTED-2, através da adição de uma solução contendo 50,0 µmol 
L-1 do analito no reservatório de entrada e realização da medida por cronoamperometria 
(linha preta na Figura 63). Na sequência, o valor de imax foi obtido com a realização de 
injeções (diretamente no canal microfluídico) com volume de 2,0 µL da mesma solução 
de NPX (50,0 µmol L-1) utilizada anteriormente (linha vermelha na Figura 63) e com o 
reservatório de entrada contendo apenas eletrólito de suporte (PB 0,10 mol L-1 pH 7,4). 
Assim empregando a equação 9, o valor obtido para D no μTED-2 foi de 7,7, indicando 









de NPX, o µTED-2 apresentou uma faixa linear e um LD com valores similares aos 
reportados na literatura em trabalhos que também empregaram as técnicas 
eletroquímicas para a determinação deste analito (Tabela 7).  
 
Tabela 7. Faixas lineares e LDs obtidos com o µTED-2 e em trabalhos na literatura para a 
determinação eletroquímica de NPX. 
Eletrodo Técnica Faixa linear (µmol L-1) 
LD 
(µmol L-1) Ref. 
Eletrodo de platina DPV 4,3 – 108,6 1,0 278 
MWCNT-GCE Amperometria 10,0 – 200,0 0,6 421 
HSBβCD Potenciometria 50,0 – 10000,0 10,0 283 
OCMIP QCM 0,1 – 15,0 0,04 439 
Eletrodo de barra de grafite DPV 14,3 – 122,4 2,9 440 
BDD DPV 0,5 – 50,0 0,03 441 
ZnO/MWCNT/CPE SWV 1,0 – 200,0 0,2 282 
Eletrodo de grafite Cronoamperometria 1,0 – 1000,0 0,3 Este trabalho 
Abreviaturas: MWCNT-GCE – Eletrodo de carbono vítreo modificado com nanotubos de carbono 
de múltiplas paredes. HSBβCD – sensor potenciométrico baseado em heptaquis (2,3,6-tri-O-
benzoil) - β – ciclodextrina. OCMIP – Sensor baseado em filme condutor superoxidado de polipirrol 
molecularmente impresso. BDD – Eletrodo de diamante dopado com boro. ZnO/MWCNT/CPE – 
Eletrodo de pasta de carbono modificado com nanopartículas de ZnO e nanotubos de carbono. 
DPV – Voltametria de pulso diferencial. QCM – Microbalança de cristal de quartzo. SWV – 
Voltametria de onda quadrada. 
FONTE: O autor (2018). Valores obtidos das referências 278, 282, 283, 421, 439-441. 
 
4.2.6 Determinação de naproxeno em formulações farmacêuticas 
 
Por fim, para avaliar o desempenho do µTED-2 na determinação de NPX em 
amostras reais, uma nova curva de calibração foi construída através da adição de 
soluções de NPX padrão com concentrações entre 1,0 µmol L-1 e 1,0 mmol L-1, além da 
injeção de soluções preparadas com comprimidos de três marcas diferentes, com e sem 
a adição de solução padrão do analito (Figura 66A). A quantificação das concentrações 
de NPX encontradas nas amostras de comprimidos e os valores de recuperação do 
padrão adicionado foram calculados através da interpolação dos valores de corrente 
obtidos pelos sinais transientes das amostras na equação da reta correspondente a curva 
de calibração (Figura 66B).  
A quantidade de NPX encontrada nas amostras de fármacos através das análises 
feitas com o µTED-2 apresentaram valores próximos dos indicados nas embalagens dos 
produtos (diferença ≤ 10%) (Tabela 8). Para as medidas realizadas com as soluções das 
amostras enriquecidas com solução padrão de NPX, foram obtidos valores de 



















A presença de GOx na superfície do biossensor também foi confirmada pela 
elevação da linha base no espectro Raman correspondente ao biossensor de PTB-GOx, 
devido ao efeito de fluorescência que foi gerado pelo dinucleótido de flavina e adenina 
(FAD), responsável pela atividade redox da GOx.448 Por fim, foi realizado um 
mapeamento Raman da superfície do biossensor de PTB-GOx na faixa entre 440-515 
cm-1 (Figura 71B), sendo observada a presença de sinal correspondente a esta banda ao 
longo de toda a superfície analisada, confirmando assim a deposição homogênea de PTB 
na superfície do eletrodo de grafite. 
 
Tabela 9. Atribuições das bandas Raman para o grafite, PTB e GOx. 
Número de onda (cm-1) Atribuição 
Grafite GOx PTB  
  455 ν(C-S) + ν(CC) anel-III 
  500 ν(C-S) + ν(C-N) (respiração do anel central) + balanço (NH2) 
  630 γ(CC) anel-III 
  762-778 ν(CC) anel-I respiração 
  882 ν(CC) anel-III + νas(C-N-C) + νas(C-S-C) 
  995 νas(C-S-C) + ν(CC) anel-I + β(CH) anel-III + balanço(NH2) + 
abano (CH3) 
  1032 β(CH) anel-III + νas(C-S-C) + balanço(NH2) 
  1150 β(CH) + β(CH) anel-III 
1315   ν(C-C) banda D 
  1323 ν(CC) anel-III + νas(C-N-C) + β(CH) anel-III + balanço(NH2) 
 1342  ν(C-C=N) + νas(C=C) + δ(CH3) 
 1400  ν(N-C=O) + ν(C=C) + ν(C-C) 
  1503 ν(CC) anel-I + δ(C-N-H) + ν(N-C) 
1570   ν(C-C) (banda G) 
  1620 ν(CC) anel-III + ν(CC) anel-I + δ(NH2) + νas(C-N-C) 
2640   ν(C-C) banda 2D 
Abreviações – ν: estiramento, δ: deformação, β: deformação no plano, γ: deformação fora do 
plano. 
FONTES: Referências 444-447. 
 
4.3.3 Avaliação da resposta eletroquímica para glicose 
 
O mecanismo de determinação da glicose pelo biossensor de PTB-GOx baseou-
se na interação do analito com o sítio ativo da GOx (sem a participação do oxigênio), 
provocando a redução da enzima, com a posterior transferência dos elétrons para o PTB 
e em seguida para a superfície do eletrodo,443,449 conforme mostrado nas reações abaixo: 









Figura 74. Influência da quantidade de GOx utilizada na solução de preparo do biossensor de 
PTB-GOx na resposta eletroquímica para 2,50 mmol L-1 de glicose. Potencial aplicado: 
-0,55 V; eletrólito de suporte: PB 0,10 mol L-1 pH 7,4; volume de injeção: 2,0 µL. 
 
 
FONTE: O autor (2018). 
 
Outro parâmetro estudado e otimizado foi o pH da solução de TB e GOx utilizada 
no etapa de eletropolimerização. Biossensores foram preparados a partir de soluções 
contendo 5,0 mmol L-1 de TB e 10,0 mg mL-1 de GOx ajustados com valores de pH entre 
4,0 e 8,0. Na resposta eletroquímica para glicose, foi observado um aumento progressivo 
nos valores de corrente com a utilização de biossensores preparados em solução de TB 
e GOx com pHs de 4,0 para 7,4 (Figura 75) e uma diminuição no sinal para o biossensor 
fabricado com pH 8,0, o que se deve ao início do processo de desnaturação da enzima 
neste pH. Assim, para os estudos subsequentes, uma solução de TB e GOx com pH 7,4 
foi selecionada para o preparo dos biossensores, valor do pH fisiológico do corpo 
humano e que preserva a atividade da GOx.452 
 
Figura 75. Efeito do pH de preparo do biossensor de PTB-GOx nas respostas 
cronoamperométricas para 2,50 mmol L-1 de glicose. Potencial aplicado: -0,55 V; 
eletrólito de suporte: PB 0,10 mol L-1 pH 7,4; volume de injeção: 2,0 µL. 
 
 
FONTE: O autor (2018). 
 
Posteriormente, foi avaliada a influência da espessura do filme de PTB-GOx 
depositada no biossensor, o qual é controlado pelo número de ciclos voltamétricos 
aplicados durante a etapa de eletropolimerização. Desta forma, foram avaliados 
biossensores contendo filmes de PTB-GOx construídos por 1 a 20 ciclos de CV (entre -
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0,60 e 0,70 V) com uma solução contendo 5,0 mmol L-1 de TB e 10,0 mg mL-1 de GOx. 
Foi observado um aumento rápido na corrente para a glicose nos biossensores 
fabricados entre 1 e 5 ciclos (Figura 76) e uma diminuição na resposta dos biossensores 
preparados com 10 e 20 ciclos, comportamento que é explicado pela dificuldade na 
difusão das espécies na superfície do eletrodo devido a grande espessura dos filmes 
(com 10 e 20 ciclos de CV).443 Assim, devido a melhor resposta e preparação mais 
rápida, para a sequência de trabalho, foram adotados 5 ciclos voltamétricos para a 
eletropolimerização de PTB e GOx no biossensor. 
 
Figura 76. Variação de corrente para 2,50 mmol L-1 de glicose com o número de ciclos de CV 
utilizados no preparo dos biossensores de PTB-GOx. Potencial aplicado: -0,55 V; 
eletrólito de suporte: PB 0,10 mol L-1 pH 7,4; volume de injeção: 2,0 µL. 
 
FONTE: O autor (2018). 
 
Por fim, foi investigada a influência do potencial aplicado para a determinação da 
glicose, utilizando biossensores preparados pela eletropolimerização de uma solução (em 
PB pH 7,4) contendo 5,0 mmol L-1 de TB e 10,0 mg mL-1 de GOx. Neste estudo, 
novamente foi utilizada a razão S/N para compensar as variações dos valores de corrente 
da linha base. A medida que o potencial tornou-se mais negativo, a razão S/N aumentou, 
até alcançar um máximo em -0,55 V e decrescer em -0,60 V (Figura 77). Assim, para os 
próximos estudos, foi selecionado um potencial de detecção de -0,55 V 
 
Figura 77. Efeito do potencial aplicado na determinação de 2,50 mmol L-1 de glicose com o µTED-
3. Eletrólito de suporte: PB 0,10 mol L-1 pH 7,4; volume de injeção: 2,0 µL. 
 
 






A partir dos dados da curva de calibração, foram calculados o LD e LQ (utilizando 
as equações 7 e 8 da página 103) para as determinações de glicose com o biossensor de 
PTB-GOx integrado ao μTED-3, sendo obtidos valores de 22,2 μmol L-1 e 74,0 μmol L-1, 
respectivamente. Assim, o desempenho analítico do dispositivo proposto nesta parte do 
trabalho apresentou uma faixa linear e um valor de LD semelhante ou em alguns casos 
melhor, quando comparado a outros trabalhos que também utilizaram biossensores 
integrados a dispositivos em miniatura para a determinação amperométrica de glicose 
(Tabela 10). 
 
Tabela 10. Comparação do desempenho analítico do μTED-3/biossensor de PTB-GOx com outros 
biossensores relatados na literatura para a determinação eletroquímica de glicose. 
Eletrodo Faixa linear (µmol L-1) LD (µmol L-1) Referência 
Microeletrodo Pt-black-GOx 200,0 – 43500,0 50,0 453  
(GOx)–CNT–AuNWAs 100,0 – 3000,0 20,0 454 
GOx/PtNPs-SPE 500,0 – 3000,0 9,3 455 
Eletrodo de Au/GOx 5,0 – 2000,0 4,1 430 
Ru-PVPAA/GOx/GCE 0,0 – 10000,0 290,0 456 
Nanopilares de ouro PPy/GOx 250,0 – 2500,0 15,0 457 
Eletrodo em prego/GOx 50,0 – 1000,0 30,0 458 
Biossensor de PTB-GOx 75,0 – 7500,0 22,2 Este trabalho 
Abreviaturas: Microeletrodo Pt-black-GOx – Microeletrodo de Pt-black contendo glicose oxidase. 
(GOx)-CNT-AuNWAs – Eletrodo composto por matriz de nanofios de ouro modificado com 
nanotubos de carbono e glicose oxidase. GOx/PtNPs-SPE - Eletrodo impresso modificado com 
glicose oxidase e nanopartículas de platina. Eletrodo de Au/GOx – Eletrodo de filme de ouro 
modificado com glicose oxidase. Ru-RP/GOx/GCE – Eletrodo de carbono vítreo modificado com 
poli (vinilpiridina-co-acrilamida), rutênio e glicose oxidase. Nanopilares de ouro PPy/GOx – 
Eletrodo composto por nanopilares de ouro modificado com polipirrol e glicose oxidase. Eletrodo 
em prego/GOx – Eletrodo baseado em pregos contendo glicose oxidase. 
FONTE: O autor (2018). Valores obtidos das referências 430, 453-458. 
 
Para a avaliação da estabilidade nas medidas realizadas com o μTED-3 contendo 
o biossensor de PTB-GOx, análises cronoamperométricas foram realizadas em uma 
solução de 2,50 mmol L-1 de glicose para injeções em um mesmo dispositivo 
(repetibilidade) e em dispositivos diferentes (reprodutibilidade). No estudo de 
repetibilidade, foi obtido um RSD de 1,73% para 10 injeções consecutivas de glicose 
(Figura 79A) e para o estudo de reprodutibilidade, as análises realizadas em 6 
dispositivos diferentes apresentaram um RSD de 3,24% (Figura 79B). Assim, os baixos 
valores de RSD mostraram a ausência de oscilações nas medidas em fluxo para a 
glicose e um bom controle nos parâmetros envolvidos no processo de preparo do 
biossensor de PTB-GOx e de todo o μTED-3. Além disso, os sinais transientes 
mostraram uma resposta rápida para a glicose e um curto tempo de limpeza, permitindo 






















Além disso, para o cálculo da quantidade de grupos carboxílicos, foi empregada a 
equação abaixo: 
 
COOH (mmol kg-1) =
(𝑉𝑒𝑞𝑏−𝑉𝑒𝑞𝑎)𝐶 𝑥 1000
𝑚
    (16) 
 
onde Veqa e Veqb são os volumes de EDTA consumidos nas titulações da solução de Ca 
remanescente (após 24 horas de agitação com os fios de algodão) e da solução de Ca 
utilizada como prova em branco, respectivamente, C é a concentração do EDTA utilizado 
na titulação e m é massa dos fios de algodão pesados e misturados com a solução de 
acetato de cálcio. Desta forma, a titulação complexométrica com EDTA indicou a 
presença de 137 ± 25 mmol kg-1 de grupos carboxílicos nos fios de algodão que 
passaram pelo tratamento com ácido cítrico, valor superior ao relatado para o papel 
cromatográfico Whatman 4 (32 ± 19 mmol kg-1) e comparável ao papel cromatográfico 
VWR (134 ± 24 mmol kg-1),392 o qual possui uma elevada capacidade de troca iônica.  
Assim, as caracterizações acima indicaram uma grande eficiência na incorporação 
de grupos carboxílicos com o emprego do processo de esterificação da celulose com 
ácido cítrico, mantendo importantes características do material como flexibilidade e 
resistência mecânica, possibilitando assim, a utilização dos fios de algodão tratados na 
montagem do canal microfluídico do µTED-4 e a realização de separações 
cromatográficas por troca iônica neste dispositivo. 
 
4.4.2 Caracterização eletroquímica dos eletrodos de ouro 
 
Análises de CV foram realizadas nos eletrodos de Au construídos no canal 
microfluídico do µTED-4 para avaliar as características destes eletrodos e o 
comportamento eletroquímico dos analitos (AA e DA) neste sistema. Inicialmente, foi 
realizada a estimativa da área eletroativa do WE, através da obtenção de um CV (entre 
0,00 e 1,50 V vs. ouro) em uma solução de H2SO4 0,50 mol L-1 (Figura 86). Foi observado 
um perfil voltamétrico característico do Au, com um intenso pico de redução em 0,78 V, o 
qual foi utilizado para a estimativa da área eletroativa do eletrodo. Considerando uma 
carga específica de 400,0 μC cm2 para a redução do ouro,464 foi obtida uma área 
eletroativa de 0,17 cm2 para o WE do µTED-4, indicando um eficiente recobrimento com 
Au das fibras externas do canal microfluídico e parte das fibras internas, visto que a área 
geométrica externa estimada do eletrodo (considerando o eletrodo como um cilindro) era 








































analitos, sendo obtidos valores de LD de 2,9 µmol L-1 (AA) e 4,4 µmol L-1 (DA) e de LQ de 
9,6 µmol L-1 (AA) e 14,7 µmol L-1 (DA). Considerando que até o momento não há relatos 
na literatura de outros dispositivos microfluídicos utilizados em separações 
cromatográficas e posterior determinação eletroquímica de AA e DA, o desempenho 
analítico do µTED-4 foi comparado com trabalhos que realizaram análises simultâneas de 
AA e DA em sistemas eletroquímicos convencionais com separação voltamétrica das 
espécies. Desta forma, o µTED-4 apresentou uma faixa linear maior e valores de LDs 
semelhantes ou ligeiramente superior aos outros trabalhos da literatura (Tabela 12). Além 
disso, a faixa linear e os LDs obtidos pelo µTED-4 permitem a sua aplicação na 
determinação simultânea de AA e DA em lágrima, visto que as concentrações relatadas 
neste fluido corporal variam de 0,1 a 1,3 mmol L-1 para o AA e de 0,4 mmol L-1 a 1,0 mmol 
L-1 para a DA.474,475 
 
Tabela 12. Comparação da faixa linear e LDs obtidos para separação e detecção do AA e DA com 
o µTED-4 e com outros trabalhos apresentados na literatura. 
Eletrodo Faixa linear (µmol L-1) LD (µmol L-1) Ref. 
AA DA AA DA  
AuNPs@MoS2-NSs/GCE 20,0 – 300,0 5,0 – 200,0 3,0 1,0 383 
PAH–HCNTs/GCE 7,5 – 180,0 2,5 – 105,0 0,9 0,8 476 
PAA/PPy/GO/GCE 300,0 – 440,0 32,0 – 60,0 2,0 1,0 386 
PdNPs/GR/CS/GCE 100,0 – 4000,0 0,5 – 200,0 20,0 0,1 385 
CTAB-GO/MWNT/GCE 5,0 – 300,0 5,0 – 500,0 1,0 1,5 477 
p-AHMP/GCE 20,0 – 350,0 5,0 – 115,0 1,2 0,3 478 
Trp-GR/GCE 200,0 – 12900,0 0,5 – 110,0 10,0 0,3 479 
Eletrodos de Au 25,0 – 5000,0 25,0 – 5000,0 2,9 4,4 Este trabalho 
Abreviaturas: AuNPs@MoS2-NSs/GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com 
nanopartículas de Au e nanofolhas de MoS2. PAH–HCNTs/GCE – eletrodo de carbono vítreo 
modificado com nanotubos de carbono helicoidal e poli(cloridrato de alilamina). PAA/PPy/GO/GCE 
– eletrodo de carbono vítreo modificado com nanofolhas de óxido de grafeno, polipirrol e ácido 
poliacrílico. PdNPs/GR/CS GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com quitosana, grafeno e 
nanopartículas de paládio. CTAB-GO/MWNT/GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com 
nanotubos de carbono, óxido de grafeno e brometo de hexadecil trimetil amônio. p-AHMP/GCE – 
eletrodo de carbono vítreo modificado com 4-amino-6-hidroxi-2-mercaptopirimidina. Trp-GR/GCE  
– eletrodo de carbono vítreo modificado com nanocompósito de grafeno e triptofano. 
FONTE: O autor (2018). Valores obtidos das referências 383, 385, 386, 476-479. 
 
O desempenho do µTED-4 também foi avaliado com relação a estabilidade nas 
separações cromatográficas e nas detecções eletroquímicas realizadas neste dispositivo. 
Para isso, estudos de repetibilidade e reprodutibilidade foram feitos para injeções de uma 
solução de tampão acetato pH 3,8 contendo 1,0 mmol L-1 de AA e 1,0 mmol L-1 de DA. De 
acordo com os valores de corrente obtidos para 10 injeções consecutivas dos analitos 









precisão e a capacidade do µTED-4 em realizar separações cromatográficas com 
detecção eletroquímica seletiva de AA e DA em amostras reais. 
 
Tabela 13. Resultados das análises realizadas com o µTED-4 para a determinação de AA e DA 
em amostras de lágrimas. 
Amostra 
(lágrima) 
Adicionado (µmol L-1) Encontrado (µmol L-1) Recuperação (%) 
AA DA AA DA AA DA 
1 
0,0 0,0 66 ± 2 101 ± 5 - - 
75,0 100,0 140 ± 2 193 ± 2 99 ± 3 92 ± 4 
100,0 200,0 171 ± 1 309 ± 3 105 ± 1 104 ± 5 
2 
0,0 0,0 39 ± 4 122 ± 1 - - 
50,0 100,0 86 ± 1 218 ± 5 94 ± 2 96 ± 3 
75,0 200,0 113 ± 2 338 ± 6 99 ± 3 109 ± 6 
3 
0,0 0,0 51 ± 2 119 ± 4 - - 
75,0 100,0 124 ± 4 213 ± 2 97 ± 6 93 ± 4 
100,0 200,0 149 ± 2 305 ± 3 97 ± 3 93 ± 4 
FONTE: O autor (2018). 
 
4.5 PARTE V – µTED-5 
 
O dispositivo construído na quinta e última parte do projeto tinha o objetivo de 
realizar análises em microfluxo com detecção eletroquímica em uma plataforma versátil e 
totalmente portátil, boa autonomia e alta sensibilidade nas análises. Os componentes 
integrados ao µTED-5 e que foram utilizados durante a realização das medidas 
eletroquímicas são descritos esquematicamente na Figura 102. Tais componentes 
incluíam os eletrodos conectados ao canal microfluídico do dispositivo, duas baterias de 9 
V para alimentação elétrica do µTED-5 e um sistema eletrônico miniaturizado composto 
por uma chave liga/desliga, um potenciômetro para ajuste do potencial aplicado nas 
análises eletroquímicas, AmpOps que funcionavam como um potenciostato para a 
realização de medidas cronoamperométricas e um microcontrolador responsável pelo 
gerenciamento e transmissão dos dados das análises via USB para computador ou 
notebook e um módulo bluetooth para a transmissão dos dados das medidas via conexão 
bluetooth para smartphones. Para a recepção das informações das análises nos 
smartphones, foi desenvolvido um aplicativo próprio, o qual permitia também o 









Tabela 14. Descrição do custo dos componentes utilizados na construção do µTED-5. 
Componente Quantidade Custo (reais) 
Sistema eletrônico miniaturizado 1 unidade 104,30 
Baterias 9 V 2 unidades 20,00 
Cabos e conectores 11 unidades 6,00 
Polímero ABS 62 metros 23,08 
Fios de algodão 150 mm 0,01 
Cilindros de grafite 3 unidades 0,48 
Eletrodo impresso 1 unidade 5,00 
Eletrodos de Au 3 unidades 0,67 
TOTAL  159,54 
FONTE: O autor (2018). 
 
Para a estimativa da autonomia de análise do µTED-5, o qual possuía 
alimentação elétrica feita exclusivamente por 2 baterias de 9 V, inicialmente foi calculado 
o consumo de energia dos componentes, os quais estão apresentados na Tabela 15. 
Considerando que o módulo bluetooth apresentou um gasto de energia significativo com 
relação aos outros componentes, foi estimado o consumo do dispositivo em duas 
situações, (1) para a transmissão de dados via USB para notebook e/ou computador 
(onde não é utilizado o módulo bluetooth), com a obtenção de um valor de 20 mA e (2) 
para a transmissão de dados sem fio (via módulo bluetooth) para smartphone, o qual 
apresentou um consumo de 70 mA. Desta forma, a autonomia de análise estimada para o 
µTED-5, considerando alimentação elétrica feita por 2 baterias de 9 V com capacidade de 
250 mAh cada, foi de 12,5 horas utilizando a transmissão de dados via USB e de 3,5 
horas para o envio de dados sem fio, tempo suficiente para a obtenção de uma curva de 
calibração e para a análise de diversas amostras. 
 
Tabela 15. Consumo de energia estimada dos principais componentes do µTED-5. 
Componente Consumo (mA) 
Sistema de medida (AmpOps, eletrodos, etc) 5 
Microcontrolador 15 
Módulo bluetooth 50 
Medida com transmissão via USB 20 
Medida com transmissão sem fio 70 
FONTE: O autor (2018). 
 
Por fim, foi realizada uma avaliação inicial da resposta eletroquímica (com relação 












miniaturizado integrado ao µTED-5 em realizar medidas cronoamperométricas com 
respostas eletroquímicas proporcionais a concentração do analito e com um desempenho 
similar ao equipamento comercial. Além disso, foi observado que, tanto a conexão via 
USB quanto a conexão bluetooth não apresentaram falhas na transmissão dos dados das 
análises, o que poderia causar perda parcial das informações medidas, além de 
distorções dos sinais transientes ou a inconsistência nos valores de corrente obtidos.  
 
Tabela 16. Comparação dos valores de corrente e SD da linha base obtidos com os eletrodos de 
grafite para a detecção de UA com o potenciostato comercial e com o sistema 







- USB (nA) 
Sistema eletrônico 
miniaturizado - bluetooth 
(nA) 








50,0 133 ± 6 139 ± 9 + 4,5 128 ± 2 - 3,8 
100,0 313 ± 25 311 ± 25 - 0,6 311 ± 19 - 0,6 
250,0 462 ± 20 490 ± 39 + 6,1 472 ± 34 + 2,2 
SD linha base (nA) 0,86 0,91  1,20  
aDiferença nos valores de corrente para o UA obtidos com o sistema eletrônico miniaturizado e 
transmissão USB com relação ao potenciostato comercial. 
bDiferença nos valores de corrente para o UA obtidos com o sistema eletrônico miniaturizado e 
transmissão bluetooth com relação ao potenciostato comercial. 
FONTE: O autor (2018). 
 
4.5.2.3 Desempenho analítico do µTED-5 para a determinação de ácido úrico 
 
As características analíticas do µTED-5 com as medidas baseada em eletrodos de 
grafite foram estudadas de modo a avaliar a sua aplicação em ensaios de µFIA com 
detecção eletroquímica. Incialmente, foi realizado o estudo de repetibilidade para o 
monitoramento da estabilidade de todos os componentes do µTED-5 envolvidos nas 
medidas eletroquímicas do analito. Assim, foi realizada uma análise com 10 injeções de 
uma solução contendo 50,0 µmol L-1 de UA, com a medida cronoamperométrica por µFIA 
sendo feita pelo sistema eletrônico miniaturizado do µTED-5 e transmissão dos dados via 
USB. De acordo com os valores de corrente obtidos para as adições do analito, foi 
calculado um RSD de 2,11% (Figura 106), mostrando uma ótima estabilidade dos 
componentes do dispositivo, tais como o sistema eletrônico miniaturizado (responsável 
pelas medidas eletroquímicas e transmissão dos dados), as baterias de alimentação, 
além dos eletrodos de grafite e do canal microfluídico, os quais foram fixados sobre uma 







Além disso, com base nos valores de corrente obtidos na medida 
cronoamperométrica mostrada na Figura 107A, foram construídas curvas de calibração 
para as injeções do analito com concentrações crescentes e decrescentes (Figura 107B), 
sendo observadas respostas lineares para a faixa de concentração de UA estudada, além 
de sensibilidades muito próximas para as curvas de concentrações crescentes (2,32 nA 
µmol-1 L) e decrescentes (2,31 nA µmol-1 L) de UA, com um desvio de apenas 0,43% 
entre elas. Assim, efetuando a média das correntes observadas para ambas as curvas, 
foi obtida uma equação de regressão linear geral, a qual é descrita a baixo: 
 
i(nA) = -4,81 (nA) + 2,33CUA (µmol L-1) (R2 = 0,9997)               (19) 
 
Por fim, empregando as equações 7 e 8 (descritas na página 103), os dados da 
curva de calibração e do desvio da linha base, foram calculados o LD e LQ para a 
determinação de UA em eletrodos de grafite integrados ao µTED-5, com a obtenção de 
um LD de 1,1 µmol L-1 e um LQ de 3,7 µmol L-1. Mesmo sem a otimização dos 
parâmetros referentes a metodologia de análise, os valores de faixa linear e LD obtidos 
com o dispositivo proposto foram comparáveis aos apresentados por outros sistemas de 
detecção eletroquímica de UA, com valores melhores em alguns casos e inferiores em 
outros, como mostrado na Tabela 17, indicando assim um bom desempenho analítico do 
sistema eletrônico miniaturizado e dos eletrodos de grafite integrados ao µTED-5. 
 
Tabela 17. Comparação da faixa linear e LD obtidos para a determinação de UA pelos eletrodos 
de grafite integrados ao µTED-5 com outros trabalhos na literatura. 
Eletrodo Faixa linear (µmol L-1) LD (µmol L-1) Ref. 
Au-Cu2O/rGO/GCE 100,0 – 900,0 6,5 485 
Co-CeO2/GCE 1,0 – 2200,0 0,1 486 
UOx-poly(4-ASA)-PB-SPE 10,0 – 200,0 3,0 487 
CL-TiN/GCE 10,0 – 300,0 0,3 488 
Pd/RGO/GCE 6,0 – 469,5 1,6 489 
MoS2-graphene/ITO 5,0 – 60,0 0,4 490 
GO/Fe3O4@SiO2/SPE 0,8 – 300,0 0,6 491 
Eletrodos de grafite/µTED-5 5,0 – 1000,0 1,1 Este trabalho 
Abreviações: Au-Cu2O/rGO/GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com óxido de grafeno 
reduzido e Au-Cu2O. UOx-poly(4-ASA)-PB-SPE – Eletrodo de grafite impresso modificado com 
azul da prússia, poli(ácido 4-aminosalicílico) e uricase. CL-TiN/GCE – eletrodo de carbono vítreo 
modificado com nitreto de titânio tipo crisântemo. Pd/RGO/GCE - eletrodo de carbono vítreo 
modificado com óxido de grafeno reduzido e nanocúbicos de Pd. MoS2-graphene/ITO – eletrodo 
de vidro recoberto com óxido de estanho e índio e modificado com nanofolhas de grafeno e MoS2. 
GO/Fe3O4@SiO2/SPE - Eletrodo impresso modificado com óxido de grafeno, Fe3O4 e SiO2. Co-
CeO2/GCE - eletrodo de carbono vítreo modificado com nanopartículas de CeO2 dopadas com Co. 




4.5.3 Determinação de hidroclorotiazida com eletrodo impresso 
 
Os eletrodos impressos (SPE) são amplamente utilizados em medidas 
eletroquímicas para os mais variados propósitos e aplicações, devido a características 
como flexibilidade, processo de fabricação automatizado e uma ampla diversidade de 
materiais disponíveis. Normalmente, os SPE incluem uma configuração com três 
eletrodos (trabalho, referência e contra eletrodo) fabricados com tintas de diferentes 
composições (sendo a tinta a base de carbono a mais utilizada) em bases poliméricas ou 
cerâmicas.492  
Considerando que até essa altura do projeto, os SPE ainda não tinham sido 
empregados em análises com o µTED, foi realizada a integração de um eletrodo de 
carbono impresso com o µTED-5, de modo a estudar o comportamento deste eletrodo em 
medidas eletroquímicas com o dispositivo microfluídico proposto e também avaliar o 
desempenho do sistema eletrônico miniaturizado para análises com um segundo tipo de 
eletrodo (além do eletrodo de grafite empregado anteriormente). A região de detecção do 
SPE utilizado nas análises apresentou dimensões de 7 x 7 mm e foi delimitada por 
pequenos pedaços de fios de algodão. As demais configurações do µTED-5 (tal como 
número de fios que compõe o canal microfluídico, diferença de altura entre os 
reservatórios, etc) foram as mesmas empregadas para a análise de UA com os eletrodos 
de grafite. Para avaliação da resposta eletroquímica, foi utilizado como analito o HCZ e 
como eletrólito de suporte PB 0,10 mol L-1 pH 7,4. 
 
4.5.3.1 Comportamento eletroquímico da hidroclorotiazida 
 
Inicialmente, o comportamento eletroquímico da HCZ no SPE foi avaliado através 
da obtenção de um CV entre 0,00 e 1,00 V vs. Ag/AgCl a partir de uma solução contendo 
1,0 mmol L-1 do analito, o qual foi comparado com o CV do eletrólito (PB 0,10 mol L-1 pH 
7,4) para a mesma faixa de potencial. No voltamograma obtido para a HCZ foi observado 
um processo de oxidação em 0,74 V (Figura 108), o qual corresponde a formação da 
clorotiazida devido a oxidação irreversível da HCZ por um mecanismo envolvendo 2e- e 
2H+,493,494. Além disso, o CV correspondente ao eletrólito (prova em branco) não mostrou 
nenhum processo faradaico, indicando um sistema livre de contaminações e 
possibilitando desta forma, a realização de análises cronoamperométricas do analito no 







Comparando os valores de corrente obtidos pelo potenciostato comercial aos 
apresentados pelo sistema eletrônico miniaturizado do µTED-5, foram observados 
desvios (nos valores de corrente) entre ± 1,7 e 2,7% para os sinais transientes gerados 
através da análise realizada no µTED-5 com transmissão dos dados via USB e entre ± 
1,2 e 2,7% para o ensaio monitorado pelo aplicativo desenvolvido através de conexão 
bluetooth (Tabela 18). Desta forma, os ensaios realizados para a HCZ indicaram uma boa 
integração do SPE ao canal microfluídico e ao sistema de medida miniaturizado do 
µTED-5, o qual apresentou respostas eletroquímicas muito próximas ao potenciostato 
comercial, confirmando a possibilidade na realização de medidas cronoamperométricas 
utilizando a configuração avaliada. 
 
Tabela 18. Comparação dos valores de corrente e SD da linha base obtidos com o SPE para a 
detecção da HCZ com o potenciostato comercial e com o sistema eletrônico 
miniaturizado do µTED-5 com transmissão dos dados via USB ou bluetooth. 
Concentração 





- USB (nA) 
Sistema eletrônico 
miniaturizado - bluetooth 
(nA) 








10,0 37 ± 1 38 ± 1 + 2,7 36 ± 1 - 2,7 
100,0 287 ± 8 292 ± 12 + 1,7 282 ± 20 - 1,7 
1000,0 2819 ± 27 2874 ± 10 + 2,0 2853 ± 180 + 1,2 
SD linha base (nA) 0,24 1,30  1,87  
aDiferença nos valores de corrente para a HCZ obtidos com o sistema eletrônico miniaturizado e 
transmissão USB com relação ao potenciostato comercial. 
bDiferença nos valores de corrente para a HCZ obtidos com o sistema eletrônico miniaturizado e 
transmissão bluetooth com relação ao potenciostato comercial. 
 
FONTE: O autor (2018). 
 
Além disso, as medidas cronoamperométricas realizadas apresentaram valores de 
SD da linha base de 0,24 nA para o potenciostato comercial e de 1,30 e 1,87 nA para as 
análises feitas com o sistema eletrônico miniaturizado através do monitoramento e envio 
dos dados via USB e bluetooth, respectivamente. 
 
4.5.3.3 Desempenho analítico do µTED-5 para a determinação de hidroclorotiazida 
 
Primeiramente, foi avaliada a estabilidade das medidas eletroquímicas realizadas 
por µFIA com o sistema eletrônico miniaturizado integrado ao µTED-5 e ao SPE. Para 
isso, foram obtidas respostas cronoamperométricas para injeções consecutivas de uma 
solução contendo 75,0 µmol L-1 de HCZ preparada em PB 0,10 mol L-1 pH 7,4. De acordo 
com as corrente obtidas para 10 injeções do analito com transmissão dos dados via USB, 





Na análise realizada, foi observada uma relação linear entre os valores de 
corrente medidos e as concentrações de HCZ ao longo de toda a faixa estudada (5,0 e 
750,0 µmol L-1), sendo obtida a seguinte equação de regressão linear: 
 
i(nA) = -24,07 (nA) + 2,85CHCZ (µmol L-1) (R2 = 0,9943)               (20) 
 
Além disso, as respostas eletroquímicas observadas para a HCZ mostraram a 
ausência de envenenamento da superfície do eletrodo impresso ou efeito de memória, 
indicadas pela obtenção de curvas de calibração com sensibilidades praticamente iguais 
para as injeções de HCZ com concentrações crescentes (2,88 nA µmol-1 L) e 
decrescentes (2,82 nA µmol-1 L) (Figura 111B), com um desvio entre as curvas de apenas 
2,1%. 
Por fim, de acordo com os dados obtidos com a curva de calibração e utilizando 
as equações 7 e 8 (descritas na página 103), foi calculado um LD e LQ de 1,1 e 3,7 µmol 
L-1 respectivamente, para a determinação de HCZ utilizando o SPE integrado ao µTED-5. 
Quando comparado com outros trabalhos relatados na literatura que também 
empregaram a detecção eletroquímica para a determinação de HCZ, a análise realizada 
com o µTED-5 apresentou uma faixa linear mais ampla e o um valor de LD similar 
(Tabela 19), mostrando a grande potencialidade que o dispositivo microfluídico construído 
nesta parte do projeto tem em ser utilizado juntamente com SPEs, visto que a 
determinação de HCZ foi a primeira tentativa de integração deste tipo de eletrodo aos 
µTEDs do projeto e que os parâmetros relativos às medidas eletroquímicas ainda não 
tinham sido otimizados. 
 
Tabela 19. Comparação da faixa linear e LD obtidos para a determinação de HCZ com o SPE 
integrado ao µTED-5 e com outros trabalhos na literatura. 
Eletrodo Faixa linear (µmol L-1) LD (µmol L-1) Ref. 
EPPGE 4,0 – 140,0 3,3 495 
Eletrodo de pasta de carbono 2,0 – 70,8 0,8 496 
NMN 13,9 – 167,0 7,9 497 
BDDE 4,0 – 83,0 1,2 494 
Eletrodo de ta-C:N 3,0 – 9,8 2,5 498 
GCE/MWCNT 0,1 – 20,0 0,03 499 
Eletrodo de Ta/grafeno 0,5 – 400,0 0,4 500 
SPE/µTED-5 5,0 – 750,0 1,1 Este trabalho 
Abreviações: EPPGE – Eletrodo de grafite de lápis pré-tratado eletroquimicamente. NMN – 
eletrodo de níquel modificado com hidróxido de níquel. BDDE – Eletrodo de diamante dopado com 
boro. Eletrodo de ta-C:N – eletrodo de carbono amorfo tetraédrico contendo nitrogênio. 
GCE/MWCNT – eletrodo de carbono vítreo modificado com nanotubos de carbono de paredes 
múltiplas 
FONTE: O autor (2018). Valores obtidos das referências 494-500. 
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4.5.4 Separação cromatográfica e determinação de ácido ascórbico e epinefrina com 
eletrodos de ouro 
 
O desempenho do µTED-5 foi avaliado para uma terceira configuração de análise, 
a qual tinha por objetivo a separação cromatográfica e detecção eletroquímica de AA e 
EP. Assim como no µTED-4, a separação dos analitos foi feita diretamente no canal 
microfluídico do dispositivo através do mecanismo de troca iônica, devido a presença de 
grupos carboxílicos (com carga negativa) nos fios de algodão do canal microfluídico e as 
diferenças nos estados das moléculas dos analitos na fase móvel (tampão acetato pH 
3,8), com o AA (pKa de 4,17)470 estando majoritariamente neutro e a epinefrina (pKa de 
8,89)501 totalmente protonada. Posteriormente, as espécies já separadas foram 
detectadas por cronoamperometria empregando eletrodos de Au construídos diretamente 
sobre os fios de algodão do mesmo canal microfluídico responsável pela separação dos 
analitos. 
Desta forma, para a determinação seletiva de AA e EP de acordo com a 
metodologia descrita acima, foi necessário que o sistema de medida apresentasse uma 
resposta estável por longos períodos de análise (superiores aos ensaios de µFIA 
realizados anteriormente com os eletrodos de grafite e impresso), permitindo assim, uma 
avaliação mais completa dos componentes do µTED-5, tal como o sistema eletrônico 
miniaturizado, o sistema de transmissão e recepção dos dados, a duração das baterias, 
entre outros. 
As configurações, dimensões e etapas de montagem do sistema de análise 
construído sobre o µTED-5 foram as mesmas utilizadas na fabricação do dispositivo 
descrito na parte IV do projeto (µTED-4), tal como metodologia de tratamento dos fios de 
algodão com ácido cítrico, construção do canal microfluídico principal e dos eletrodos de 
Au, quantidade e comprimento dos fios de algodão que compõe os microcanais, 
distâncias entre os canais microfluídicos, tamanho da região de separação e diferenças 
de altura entre os reservatórios. Para a realização das separações de AA e EP e 
detecção eletroquímica, foi utilizado como eletrólito de suporte (e fase móvel) tampão 
acetato pH 3,8 com forças iônicas entre 1,0 mmol L-1 e 1,0 mol L-1. 
 
4.5.4.1 Comportamento eletroquímico do ácido ascórbico e epinefrina 
 
Inicialmente, foi avaliado o comportamento eletroquímico individual do AA e EP 
nos eletrodos de Au construídos sobre os fios de algodão de Cm e montados sobre a 
base polimérica portátil do µTED-5. Foram obtidos CVs entre 0,00 e 1,00 V vs. Au em 















Por fim, os valores de LD e LQ para cada analito foram calculados empregando os 
dados da curva de calibração e as equações 7 e 8 (descritas na página 103). Para o AA e 
EP, foram obtidos LDs de 6,8 e 5,3 µmol L-1 e LQs de 22,7 e 17,6 µmol L-1, 
respectivamente. Quando comparado com outros sistemas eletroquímicos (voltamétricos) 
de detecção simultânea de AA e EP (visto que ainda não existem exemplos na literatura 
de dispositivos microfluídicos desenvolvidos para a separação de AA e EP com detecção 
amperométrica), os LDs calculados para o AA e EP através das análises realizadas com 
os eletrodos de Au integrados ao µTED-5 apresentaram valores mais altos, além de uma 
faixa linear similar aos outros sistemas relatados na literatura (Tabela 21). 
 
Tabela 21. Comparação da faixa linear e LDs obtidos para a separação e detecção de AA e EP 
com os eletrodos de Au integrados ao µTED-5 e com outros trabalhos da literatura. 
Eletrodo 
Faixa linear (µmol L-1) LD (µmol L-1) 
Ref. 
AA EP AA EP 
Au-NPs/poly(BCG)/GCE 5,0 – 1320,0 4,0 – 903,0 0,2 0,01 504 
Au/ZnO/PPy/RGO/GCE 2,0 – 950,0 0,6 – 500,0 0,2 0,06 505 
Grafeno/GCE 10,0 – 6000,0 0,2 – 100,0 3,0 0,001 506 
PBCACPMGCE 1,0 – 2000,0 0,2 – 175,0 0,4 0,03 507 
CA/GCE 20,0 – 1000,0 2,0 – 80,0 7,0 0,2 508 
ABB/GCE 2,0 – 1970,0 0,1 – 64,0 0,01 0,007 509 
β-NiS@rGO/AuNS/GCE 1,0 – 1000,0 2,0 – 1000,0 0,7 1,3 510 
Eletrodos de Au/µTED-5 100,0 – 2500,0 100,0 – 2500,0 6,8 5,3 Este trabalho 
Abreviaturas: Au-NPs/poly(BCG)/GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com verde 
bromocresol e nanopoartículas de Au. Au/ZnO/PPy/RGO/GCE – eletrodo de carbono vítreo 
modificado com óxido de grafeno reduzido, polipirrol, óxido de zinco e nanopartículas de Au. 
Grafeno/GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com grafeno. PBCACPMGCE – eletrodo de 
carbono vítreo modificado com poli (3,3’-bis[N,N-bis(carboximetil)aminometil]-o-
cresolsulfonaftaleína). CA/GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com ácido cafeico. 
ABB/GCE – eletrodo de carbono vítreo modificado com poli(Adizol Black B). β-
NiS@rGO/AuNS/GCE - eletrodo de carbono vítreo modificado com sulfeto de níquel, óxido de 
grafeno reduzido e nanoesferas de Au. 
FONTE: O autor (2018). Valores obtidos das referências 504-510. 
 
Entretanto, o desempenho do µTED-5 (especialmente no valor de LD) para a 
determinação de misturas de AA e EP pode ser melhorado com a realização de estudos 
de otimização dos parâmetros de análise, tal como o potencial de oxidação empregado 
nas medidas cronoamperométricas. Porém, os estudos conduzidos nesta parte do projeto 
não tinham como objetivo principal a obtenção de um LD extremamente baixo, mas sim, 
estudar a integração de um terceiro tipo de eletrodo (Au) ao dispositivo desta parte do 
projeto e realizar avaliações com relação ao comportamento dos componentes do µTED-
5 (sistema eletrônico miniaturizado, baterias, sistemas de transmissão e recepção dos 
dados) em ensaios que exijam um longo tempo de duração (tal como separações 
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cromatográficas de compostos e construção de curvas de calibração). Assim, através dos 
estudos realizados, foi observado um desempenho adequado do µTED-5 para as 
medidas realizadas com os eletrodos de Au e uma ótima estabilidade dos componentes 



































5 CONCLUSÕES E PERSPECTIVAS 
 
Neste trabalho foi realizada a construção e desenvolvimento de cinco dispositivos 
microfluídicos baseados em fios de algodão e detecção eletroquímica com o objetivo de 
realizar análises em microfluxo de uma forma simples e barata. Os materiais empregados 
para a construção dos dispositivos eram, em sua grande maioria, de baixo custo e de 
fácil aquisição. Os processos de fabricação foram caracterizados pela baixa necessidade 
de equipamentos, com a maior parte das etapas exigindo apenas a montagem dos 
componentes. Com isso, os µTEDs apresentaram um custo final baixo (Tabela 22), 
considerando todas as suas funcionalidades. Além disso, o transporte das soluções ao 
longo dos dispositivos foi realizado sem o emprego de qualquer sistema de 
bombeamento mecânico, explorando apenas a ação capilar e gravitacional, sendo 
obtidos fluxos extremamente estáveis, com vazões adequadas para a realização das 
análises em microfluxo e com uma pequena geração de resíduos. 
 
Tabela 22. Custo final dos dispositivos microfluídicos com base nos valores dos materiais 
empregados na construção. 






FONTE: O autor (2018). 
 
Os dispositivos microfluídicos construídos apresentaram também uma grande 
simplicidade em seu funcionamento, exigindo apenas a adição do eletrólito de suporte no 
reservatório de entrada e a injeção da amostra diretamente no canal microfluídico, com a 
detecção sendo realizada por técnicas eletroquímicas simples, como a MPA ou a 
cronoamperometria. Os µTEDs construídos foram caracterizados por uma grande 
versatilidade em suas configurações, possibilitando a integração aos dispositivos de 4 
tipos de eletrodos diferentes (eletrodos de grafite, biossensor de PTB-GOx, eletrodos de 
Au e eletrodo de carbono impresso), os quais foram utilizados na determinação de 9 
analitos diferentes (fármacos e biomarcadores corporais), através de análises em 
microfluxo com detecção individual de NPX, glicose, HCZ e UA, ou análises da mistura 
dos analitos (ACT + DCF, AA + DA e AA + EP) baseadas na separação eletroquímica por 
MPA ou por separações cromatográficas através do mecanismo de troca iônica nos fios 
de algodão do próprio canal microfluídico dos dispositivos. 
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Além disso, os µTEDs apresentaram bons desempenhos analíticos, com uma 
grande estabilidade nas suas respostas eletroquímicas, com variações de no máximo 
6,55% e 8,55% para injeções consecutivas dos analitos (estudos de repetibilidade) ou 
para diferentes dispositivos construídos (estudos de reprodutibilidade), respectivamente. 
Boas frequências analíticas também foram obtidas com os µTEDs, com valores entre 45 
e 208 injeções por hora para as medidas por µFIA e de 4 injeções por hora para as 
análises contendo separações cromatográficas, além de amplas faixas lineares 
(abrangendo concentração entre µmol L-1 e mmol L-1) e LDs na ordem de µmol L-1 para os 
analitos avaliados. Com isso, foi possível a aplicação dos dispositvos para a realização 
de análises em amostras reais, com a determinação de NPX em formulações 
farmacêuticas, além de glicose, AA e DA em lágrimas, com a obtenção de altos valores 
de recuperação e boas correlações com as concentrações dos analitos relatados na 
literatura. 
Portanto, a construção dos µTEDs através da integração dos fios de algodão com 
as técnicas eletroquímicas, permitiram o desenvolvimento de dispositivos microfluídicos 
simples, baratos, versáteis, com alta portabilidade, boas respostas analíticas e baixa 
geração de resíduos, apresentando-se como uma alternativa acessível e eficiente para a 
realização de ensaios eletroanalíticos miniaturizados. 
Por fim, com a alta versatilidade dos μTEDs, muitas outras possibilidades 
analíticas ainda pode ser exploradas, tais como a incorporação de diferentes 
grupamentos funcionais através de tratamentos diversos e/ou imobilização de elementos 
de reconhecimento biológico (enzimas, proteínas, anticorpos, ácido nucleicos, células, 
entre outros) diretamente nos fios de algodão para a determinação seletiva de 
biomarcadores em amostras reais complexas. Também podem ser construídos 
misturadores e separadores de soluções e amostras através da utilização de canais 
interligados por nós. Além disso, os dispositivos desenvolvidos (especialmente o μTED-5) 
permitem a realização de análises portáteis, característica que pode ser explorada e 
aprimorada para a realização de medidas in situ com transmissão em tempo real dos 
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(horas) 
Créditos Conceito 
Métodos Analíticos de Separação 60 4 A 
Métodos Espectroquímicos de Análise 60 4 A 
Tópicos Especiais em Química II – 
Eletroquímica e Interfaces 
60 4 A 
Tópicos Especiais em Química II – 
Colóides e Química de Superfícies 
60 4 A 
Seminários C 15 1 A 
Seminários D 15 1 A 
 
